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Nell’ambito della ricerca oncologica , gli attuali sforzi della ricerca sono rivolti sempre
di più ad una partecipata collaborazione tra medici, fisici e biologi per lo sviluppo di
nuove metodologie e strumenti per migliorare i trattamenti in atto contro le malattie
tumorali.
Uno dei risultati più promettenti, nato proprio dalla collaborazione scientifica di
carattere interdisciplinare, è l’adroterapia. Con questo termine si intende indicare le
diﬀerenti tecniche di radioterapia oncologica che fanno uso di adroni carichi, ovvero
particelle, quali per esempio protoni e nuclei leggeri, soggetti alla forza Nucleare
Forte.
In questo quadro la fisica nucleare gioca un ruolo di estremo interesse per l’appli-
cazione in ambito medico, più precisamente attraverso l’uso di radiazioni ionizzanti
per il controllo localizzato di molte tipologie di tumori solidi [1] [2].
Sebbene il numero di pazienti sottoposti a trattamenti terapeutici di questo tipo
dagli anni ’50 ad oggi sia ancora contenuto (nell’ordine di centinaia di migliaia [3]),
i buoni risultati finora ottenuti, in modo particolare per quei tumori localizzati in
profondità e diﬃcilmente gestibili con le tecnologie di radioterapia più tradizionali
(per esempio citiamo la buona eﬃcacia riscontrata della protonterapia contro i tumori
oculari), hanno portato negli ultimi anni ad un crescente interesse nei confronti di
questa tecnica e a maggiori investimenti di enti pubblici e privati. Numerosi sono
infatti i centri in costruzione nel mondo. Attualmente i principali centri sono situati
in America, Giappone, Cina e per quanto riguarda l’Europa in Russia, Germania,
Francia. Anche in Italia è operativo dal 2011 il Centro Nazionale di Adroterapia
Oncologica (CNAO) a Pavia che ha trattato più di 200 pazienti [4] e a Catania,
presso il Laboratori Nazionali del Sud, in cui sono stati trattati quasi 300 pazienti
con tumori oculari [5] (statistiche approfondite in [3]).
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Introduzione
I vantaggi dell’adroterapia rispetto alla radioterapia tradizionale sono principal-
mente:
(a) la maggiore eﬃcacia biologica nel produrre un danno alle cellule tumorali;
(b) la precisione intrinseca del metodo, in quanto le particelle cariche hanno la ca-
ratteristica di depositare la maggior parte dell’energia in un volume localizzato,
in quello che è definito picco di Bragg [6].
Proprio a causa della precisione e della selettività intrinseca dell’adroterapia, si
rende necessario un posizionamento del bersaglio (tumore) con una precisione assai
più elevata rispetto alla radioterapia tradizionale. È evidente quindi l’importanza del
monitoraggio e del controllo di questo tipo di trattamento: un piccolo errore nel po-
sizionamento e/o nel calcolo errato nell’eﬀettivo range di energia può provocare gravi
danni al paziente [7]. Il tema del quality assurance è un punto chiave per il migliora-
mento e lo sviluppo dell’adroterapia ed è il principale soggetto di questo lavoro di tesi.
In questo quadro, le tecniche di fisica nucleare sono uno strumento possibile per
realizzare sistemi di controllo “in vivo” dei trattamenti adroterapici sfruttando i pro-
dotti delle reazioni nucleari del fascio terapeutico nel paziente stesso.
Presso il ‘Heidelberg Ion Therapy Center’ (HIT) in Germania è stato condotto
un esperimento che ha tra gli obiettivi lo studio di tecniche di monitoraggio di un
trattamento basate sulla rivelazione delle particelle secondarie emesse dopo l’irrag-
giamento di un target di polimetilmetacrilato (PMMA) con fasci di elio e ossigeno.
Questo lavoro di tesi si inserisce in questo progetto con l’obiettivo particolare di
analizzare l’emissione dei gamma prompt emessi intorno a 90° rispetto alla direzione
del fascio incidente: informazioni come lo yield e lo spettro potranno essere corre-
lati alla deposizione dell’energia all’interno del bersaglio, quindi ad un’auspicabile
applicazione medica nei centri di trattamento.
L’aspetto innovativo di tale studio è l’utilizzo di fasci di elio e ossigeno al contra-
rio dei più diﬀusi fasci di protoni e carbonio.
Questa tesi si articola dunque in quattro capitoli:
Nel capitolo 1 si introducono le proprietà fisiche dell’interazione degli ioni con
la materia per poi discutere degli eﬀetti biologici di tale radiazione. Si descrivo-
no quindi i metodi di accelerazione, i meccanismi di deposito della dose, ed infine,
vengono mostrati le applicazioni cliniche e gli aspetti socioeconomici legati ad un
trattamento di adroterapia.
Nel capitolo 2 si descrivono i principali limiti e i problemi della terapia con
adroni. L’ottenere informazioni precise sull’eﬀettivo posizionamento del deposito
di energia all’interno del paziente è uno dei punti chiave della ricerca che mira a
2
Introduzione
migliorare l’applicabilità dell’adroterapia. Vengono dunque riportate le tre tecniche
di monitoraggio attualmente in fase di studio.
Nel capitolo 3 è descritto l’esperimento condotto presso HIT: un innovativo
progetto rivolto allo studio dei meno tradizionali fasci di elio e ossigeno. In questa
sezione verrà mostrato l’apparato sperimentale descrivendo in dettaglio i rivelatori
utilizzati, l’elettronica di lettura dei segnali e gli aspetti chiave del software di analisi
dati.
Il capitolo 4 è dedicato all’analisi dati e ai risultati ottenuti. Verranno mostrati
i controlli preliminari eﬀettuati e lo studio dei file di calibrazione degli scintillatori
utilizzati. Si presenterà l’attuale stato dei lavori delle diverse analisi del gruppo
mostrandone brevemente i risultati preliminari raggiunti. In particolare, in questo
capitolo, verranno descritti i metodi utilizzati per l’obiettivo di tale lavoro ovvero
l’analisi dei neutri secondari emessi a 90° rispetto alla direzione del fascio ricavando lo
spettro in energia dei fotoni prompt. I risultati ottenuti sperimentalmente verranno






ADROTERAPIA E SUOI PRINCIPI
FISICI
Il primo a proporre l’uso delle particelle cariche come cura per i tumori fu R. R.
Wilson nel 1946 [8]. Meno di dieci anni dopo, nel 1954, presso i Lawrence Berkeley
Laboratory si iniziarono i primi trattamenti con i protoni per poi passare nell’an-
no successivo all’uso di ioni più pesanti quali l’elio, l’argon, il silicio e neon. Le
proprietà fisiche delle particelle si sono rivelate fin da subito vantaggiose rispetto
alla radioterapia classica che utilizza fotoni ed elettroni. La deposizione d’energia
di quest’ultimi, infatti avviene perlopiù ad inizio percorso infliggendo un maggior
danno ai tessuti sani. Ciò rappresenta uno svantaggio se la posizione del tumore è
localizzata in profondità. Per questo motivo oggigiorno nelle tecniche di radioterapia
tradizionale sono sempre più spesso proposte terapie con fasci multipli in modo da
minimizzare la dose depositata nei tessuti sani.
Alla Sezione 1.1 verrà presentato il quadro generale di inserimento di questa
tecnica e il suo confronto con la radioterapia classica.
La descrizione dell’interazione degli ioni con la materia verrà trattata in Sezione
1.2 mostrandone come la caratteristica deposizione dell’energia a fine percorso li ren-
da i candidati ideali per certi tipi di tumori, per esempio quelli radio-resistenti o per
quelli localizzati vicino ad organi a rischio in cui le tecniche classiche di radioterapia
e chirurgia possono rivelarsi poco eﬃcaci, se non impraticabili.
Fasci di adroni vengono impiegati prevalentemente per la cura di quei pazienti
che presentano delle neoplasie vicine agli organi a rischio (“Organ At Risk”, OAR).
Esistono però una serie di incertezze da tenere in considerazione per quanto riguarda
la stima del range degli adroni nella materia e di questo tema tratta la Sezione 1.3.
Gli aspetti fisici non bastano però per descrivere appieno l’eﬃcacia dell’adrotera-
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pia. In Sezione 1.4 vengono discussi i maggiori eﬀetti biologici ottenibili con l’utilizzo
degli ioni. Saranno inoltre introdotte le quantità fisiche come la dose, la LET (Linear
Energy Transfer)e la RBE (Relative Biological Eﬀectiveness).
In Sezione 1.5 si descriveranno brevemente gli acceleratori utilizzati e le due
metodologie di deposito della dose al paziente in un trattamento adroterapico.
Avendo fatto a questo punto una panoramica generale sui temi dell’adrotera-
pia, in Sezione 1.6 si tratterà della scelta della tipologia di ione da utilizzare in un
trattamento, evidenziando l’innovatività dello studio degli ioni elio e ossigeno.
Infine, in Sezione 1.7, discuteranno le applicazioni cliniche dell’adroterapia. Gli
aspetti socioeconomici dell’adroterapia sono un altro aspetto di rilevante importanza
per un futuro utilizzo su più larga scala.
1.1 Introduzione
In accordo con le stime della World Health Organitation (WHO [9]) le patologie
tumorali sono una delle maggiori cause di mortalità degli ultimi anni, ciò è dovuto
ai decisivi progressi alla lotta contro le malattie infettive e cardiovascolari. Più del
50% dei pazienti aﬀetti da patologie tumorali localizzate oggi riceve trattamenti di
radioterapia, la metà con scopi curativi e non palliativi [10]. In alcuni casi que-
sti trattamenti possono essere eﬀettuati in combinazione o meno con la chirurgia
e chemioterapia. Studi approfonditi sostengono che attualmente in questo ambito
lo sfruttamento dell’adroterapia è ancora di pochi punti percentuali, ma si può as-
sumere un incremento realistico del 10-20%. Esistono infatti indicazioni e risultati
clinici davvero incoraggianti anche se molti progressi sono attesi da questo tipo di
trattamenti che non hanno ancora mostrato appieno il loro potenziale [7].
Per definire un trattamento sia di radioterapia che di adroterapia, è necessario
valutare la dose assorbita dal volume irradiato. Per tale motivo le innovazioni in
campo tecnologico stanno spingendo per ottenere fasci radioterapici sempre più con-
formi al profilo di dose richiesto, in modo da ottenere un controllo della crescita del
tumore [11].
In ambito medico si è soliti rappresentare la probabilità di controllo di un trat-
tamento confrontando tra loro le curve di probabilità di danneggiamento del tumore
(“Tumor Control Probability”, TCP) e la probabilità di riscontrare complicazioni nel
tessuto sano (“Normal Tissue Complication Probability”, NTCP) come mostrato in
Figura 1.1 [12]. Queste curve presentano in generale un andamento a sigmoide, la
cui pendenza dipende da fattori radiobiologici dei tessuti e definisce la ’qualità’ di
un trattamento radioterapico. Nella pratica clinica si vuole dunque ricavare la di-
stribuzione di dose ottimale per massimizzare la distanza tra le due curve della TCP
e NTCP, rispettivamente in verde e in rosso in Figura 1.1, ricavandone dunque la
massima probabilità di controllo del tumore senza complicazioni nei tessuti sani.
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Figura 1.1: Rappresentazione schematica della curva dose-risposta per la probabilità di controllo
del tumore (TCP) in verde e curva di probabilità di complicazioni a livello di tessuto sano (NTCP)
in rosso in funzione della dose assorbita [11].
Un trattamento ideale dovrebbe fornire il 100% della dose al volume tumorale in
modo da non irragiare i tessuti sani. Negli ultimi 50 anni sono stati fatti numerosi
progressi per conformare al meglio la dose al paziente e in questo aspetto l’adroterapia
è nettamente da preferire alla radioterapia [13] (vedi Figura 1.2).
Attualmente, l’idea principale per cercare di ottimizzare al meglio la dose nel
paziente, è quella di moltiplicare le direzioni dei fasci per irraggiare il volume. In
questo modo, la dose di entrata risulta diluita e distribuita in volumi maggiori.
Attualmente la tecnica radioterapica più utilizzata è chiamata Intensity-Modulated
Radiation Therapy (IMRT) che può irraggiare un volume tumorale conformando la
dose con precisioni millimetriche (vedi figura 1.3). La IMRT è in grado di irradiare
neoplasie a forma complessa ed irregolare poste in prossimità di organi critici, che
potrebbero essere danneggiati se irradiati a dosi superiori ad un livello studiato e
stabilito (materiale aggiuntivo per ulteriori approfondimenti può essere trovato in
[14]).
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Figura 1.2: Sopra: dose relativa in funzione della profondità in acqua di particelle quali fotoni
da 21 MeV (linea blu), ioni 12C da 270 MeV/u (linea rossa), protoni da 148 MeV/u (linea verde).
Sotto: confronto tra radioterapia tradizionale e adroterapia, le particelle caratterizzate da un picco
di Bragg alto e stretto, senza code, sono le migliori candidate nella radioterapia tumorale: hanno
un maggiore potere distruttivo e riducono notevolmente i danni ai tessuti sani circostanti. [15]
Figura 1.3: Confronto di pian di trattamento per un tumore della base craniale. A sinistra: il
piano con due fasci di ioni carbonio. A destra: piano di nove diversi fasci con IMRT. L’irraggiamento
con gli ioni manifesta una sostanziale riduzione di dose depositata nei tessuti sani e una migliore
conformità nella zona critica. Immagine riprodotta da [16].
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1.2 Interazione degli ioni con la materia
1.2.1 Formula di Bethe-Bloch e picco di Bragg
Le particelle cariche con un’energia cinetica di interesse terapeutico, ovvero da 80 a
400 Mev/u, perdono energia principalmente attraverso urti inelastici con gli elettroni
degli atomi del materiale bersaglio. La perdita di energia per unità di lunghezza è
chiamato electronic stopping power, e una prima derivazione quanto-meccanica che
include aspetti relativistici è la famosa equazione di Bethe-Bloch ricavata nel 1930






















dove me e e sono rispettivamente la massa e la carica dell’elettrone; β è la velocità
della particella rispetto a quella della luce e γ è il fattore di Lorentz; Na è il numero
di Avogadro; ￿, At e Zt sono la densità, il numero di massa e la carica del bersaglio
mentre Zp rappresenta la carica del proiettile incidente; ￿I￿ è il valor medio del
potenziale di ionizzazione del mezzo; infine CZt e δ sono rispettivamente i termini
correttivi dovuti dall’eﬀetto della struttura di shell (importante ad alta energia) e di
densità del mezzo.
La dipendenza dell’energia nell’equazione 1.1 è dominata dal termine 1/v2: ciò
significa che la perdita di energia aumenta con il diminuire della velocità iniziale.
Questa equazione è valida per ioni leggeri con energie superiori a 10 MeV/u,
ovvero la velocità media degli elettroni del bersaglio. Questo implica che tutti gli ioni
di cui si tratterà saranno da ritenersi fully stripped e tutti gli elettroni del bersaglio
potranno essere ionizzati.
Per estendere il range di equazione 1.1, si sostituisce a Zp una carica eﬃcace
Zeff . Quest’ultima tiene in considerazione la riduzione della carica eﬀettiva lungo la
traccia del proiettile per eﬀetto di ionizzazioni e ricombinazioni quando la velocità
del proiettile è confrontabile con la velocità orbitale degli elettroni del bersaglio
(∼ 0.008c). Tale dipendenza di Zeff è descritta, per esempio, dalla formula empirica







Un altro eﬀetto che deve essere tenuto in considerazione è la riduzione drasti-
ca a fine percorso della perdita di energia. Ciò è dovuto alla riduzione della Zeff
in equazione 1.2 e al fatto che in questa situazione l’energia trasferibile nell’urto
ione-elettrone diventa confrontabile con l’energia di legame dell’elettrone stesso: in-
formazione che può essere letta nel fattore logaritmico di equazione 1.1. Il risultato è
la tipica curva di Bragg [22], visibile in Figura 1.2, dove il massimo della deposizione
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Figura 1.4: Zeff in funzione dell’energia della particella.Col crescere dell’nergia della particella
sempre più elettroni sono ‘stripped oﬀ’ e Zeff si avvicina al numero atomico Z. Immagine da [21].
in energia avviene in quello che è denominato picco di Bragg, quando il proiettile
raggiunge approssimativamente la velocità di:
vp ￿ Z2/3p v0 (1.3)
dove v0 = e2/￿ è la velocità di Bohr. Questo valore di velocità corrisponde
tipicamente alla velocità media degli elettroni legati dell’atomo neutro nel modello
di Thomas-Fermi. Dall’equazione 1.3 si vede come la velocità a cui corrisponde il
massimo della deposizione in energia dipenda solo dalla carica della particella e cresca
all’aumentare della stessa come visibile in figura 1.5.
Per energie inferiori a 10 keV/u contribuiscono in modo significativo alla perdita
di energia le collisioni con i nuclei del bersaglio (le linee tratteggiate in Figura 1.5).
Tale eﬀetto è denominato nuclear stopping power ma a dispetto del nome che può
essere fuorviante, non è coinvolta la forza nucleare forte, che verrà discussa alla
Sezione 1.2.4.
Figura 1.5: Perdita di energia elettronica (linea continua) e nucleare (linea tratteggiata) per unità
di lunghezza di cammino dE/dx per ioni di interesse terapeutico in acqua. I valori di dE/dx sono
stati ricavati con l’ausilio del codice SRIM [23]. Immagine da [24].
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1.2.2 Dispersione in energia e range
Questa particolare proprietà delle particelle cariche (esclusi gli elettroni) di depositare
la maggior parte della loro energia a fine percorso ha permesso lo svilupparsi dell’a-
droterapia nella ricerca oncologica riducendo al minimo la probabilità di danneggiare
i tessuti sani intorno al tumore.
Un aspetto chiave per il loro utilizzo è la conoscenza del range della particella,
ovvero l’eﬀettiva distanza coperta dalla particella nel mezzo bersaglio. Se l’energia
iniziale del proiettile è dunque E0 tale quantità può essere approssimata nell’ipotesi









In Figura 1.6 si mostra un confronto tra i range di diversi ioni ad interesse te-
rapeutico. Si vuole sottolineare come il range medio delle diverse particelle aventi
la stessa energia specifica scali con un fattore A/Z2, in questo modo i protoni e le
particelle α mostrano lo stesso percorso in acqua.
Figura 1.6: Range medio prioettato per ioni di interesse terapeutico in acqua calcolato con il
codice SRIM [23]. Immagine da [24].
Per far chiarezza, è utile mostrare a questo punto quali siano le energie necessarie
per ottenere range di penetrazione utili nella pratica clinica. In Tabella 1.1 sono
mostrati i valori di energia approssimativi per diversi range in acqua.
La distribuzione di energia descritta in equazione 1.4 deve però tenere conto pure
delle variazioni statistiche individuali di ciascuno ione che può depositare diverse
energie. Tale eﬀetto è denominato energy straggling. La probabilità di trasferimento
di energia segue la distribuzione detta di Vavilov [26], in cui le fluttuazioni in energia
nel rallentamento dello ione portano al fenomeno collegato del range straggling che
è responsabile dell’allargamento del picco di Bragg e alla sua diminuzione in altezza
(vedi Figura 1.7).
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E (MeV/u)
Range
5 cm 10 cm 15 cm 20 cm
P/He 80 120 140 175
C 140 220 290 350
O 175 260 330 390
Tabella 1.1: Valori indicativi dei range medi per gli ioni di interesse terapeutico. Il range dei
protoni e degli ioni dell’elio in realtà non sono perfettamente uguali, diﬀeriscono infatti in maniera
più evidente soprattutto a grandi energie. Per approfondimenti si suggerisce la consultazione dei
database NIST per gli stopping power e range [25].
Figura 1.7: Profilo di dose depositata da ioni carbonio di un fascio monoenergetico senza (a
sinistra) e con (a destra) energy straggling [11].




= f (1− γ) 1√
M
(1.5)
dove f è una funzione variabile lentamente che dipende dall’assorbitore [27] ed




è dell’ordine di 10−3.
La dipendenza dalla massa del proiettile del range straggling è visibile nel con-
fronto di due diversi picchi di Bragg mostrati in Figura 1.8, in cui sono confrontati
i due picchi di Bragg di un fascio di protoni e di uno di ioni carbonio alla stessa
profondità in acqua .
Nella pratica clinica si vuole molto spesso ottenere un profilo di irragiamento più
vasto dei picchi di Bragg dovuti ai fasci monoenergetici che risultano essere troppo
stretti per coprire il volume tumorale nei tessuti. Una soluzione è la sovrapposizione
di diversi fasci con energie e pesi diversi in modo da generare un Spread Out Bragg
Peak (SOBP, vedi Figura 1.9) che permette di depositare la dose voluta nell’intero
volume di trattamento.
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Figura 1.8: Confronto di due curve di Bragg misurate con una camera a ionizzazione e normalizzate
alla stessa altezza del picco. La linea nera si riferisce all’uso di protoni mentre la linea rossa si riferisce
agli ioni carbonio (immagine da [28]).
L’utilizzo in ambito medico di queste tecniche deve però tenere in considerazione
altri fattori che devono garantire una precisione e una sicurezza nel trattamento ade-
guata. Infatti, sorgono problemi sull’eﬀettivo profilo della curva di Bragg che risulta
spesso molto più vasto e meno regolare a causa delle disomogeneità di densità del
paziente (verrà trattato approfonditamente nel Capitolo 2). Inoltre bisogna tenere
in considerazione pure la dispersione in energia e larghezza del fascio propria dell’ac-
celeratore e del sistema di somministrazione della dose (beam delivery, vedi sezione
1.5.2), oltre a considerare eﬀetti di frammentazione di cui si parlerà in Sezione 1.2.4.
Figura 1.9: Somma di vari picchi di Bragg a diverse energie e a diversi fattori di peso che formano
lo Spread Out Bragg Peak in approssimazione unidimensionale.
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1.2.3 Dispersione laterale
Se la profondità del picco di Bragg dipende dall’energia iniziale del fascio, la sua
ampiezza dipende dalla sua dispersione energetica sia lungo il cammino, come visto
precedentemente, sia lateralmente. tale dispersione laterale è dovuta per lo più allo
scattering multiplo del proiettile con gli atomi del bersaglio, ma anche alle interazioni
nucleari. L’equazione base che descrive lo scattering multiplo è la formula ricavata da














Questa formula mostra come la sezione d’urto aumenti all’aumentare della cari-
ca del proiettile e diminuisca al crescere dell’energia. Si nota per quanto riguarda
l’angolo, che all’aumentare dell’angolo la sezione d’urto cali drasticamente: ciò spie-
ga perché gli ioni nell’attraversare il mezzo subiscano una grande quantità di urti
che producono però solo piccole deviazioni nel cammino. Questo è quello che viene
chiamato multiple scattering e la somma statistica di tutti questi urti porta ad uno
spostamento laterale che viene definito come lateral scattering.
La distribuzione angolare delle particelle che attraversano un mezzo di profondità
d è stata descritta da Molière [30]. Per piccoli angoli, i termini di ordine superiore
nella soluzione di Molière possono essere trascurati e la funzione di distribuzione
angolare è approssimabile come una distribuzione gaussiana:










con la σ della deviazione standard che può essere calcolata dalla formula empirica

















dove p è la quantità di moto della particella, d lo spessore dell’assorbitore e Lrad
la lunghezza di radiazione del materiale. Il termine βpc a denominatore influenza
l’andamento dello spread che cresce al diminuire dell’energia. In figura 1.10 si possono
confrontare gli andamenti per diversi tipi di ioni. Si vede che gli ioni carbonio e gli ioni
più pesanti presentano dispersioni laterali ￿ 1-2 mm mentre quelle dei protoni sono
almeno tre volte tanto. Questo è ben visibile anche in Figura 1.11 dove si confrontano
le diverse diﬀusioni dei protoni e degli ioni carbonio in funzione della profondità e il
loro utilizzo in un trattamento oncologico. É chiaramente visibile il maggior controllo
di quest’ultimi nella distribuzione di dose soprattutto nelle vicinanze degli organi a
rischio (OAR).
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Figura 1.10: Scattering laterale in acqua di ioni di interesse terapeutico calcolato con il codice
SRIM [23]. La piccola dispersione degli ioni più pesanti in confronto ai protoni permettono ai primi
un approccio migliore alla conformazione della dose vicino agli organi a rischio.
Figura 1.11: In alto: il confronto tra la diﬀerente diﬀusione dei protoni e degli ioni carbonio in
funzione della profondità dei tessuti. Questo eﬀetto si può notare nel trattamento di un tumore
della zona craniale visibile in basso: a sinistra l’uso degli ioni carbonio presso il GSI e a destra
protoni a Città del Capo (Sud Africa). Con la linea verde è segnato l’organo a rischio. (immagini
riprodotte da [32]).
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1.2.4 Interazioni nucleari
Finora nel trattare l’interazione degli ioni con la materia abbiamo considerato solo
gli aspetti elettromagnetici, ma in realtà bisogna considerare anche gli aspetti dovuti
alla forza nucleare forte che è la responsabile del fenomeno della frammentazione. In
Figura 1.12 si mostra un modello schematico di una collisione tra due nuclei dove la
collisione periferica può portare alla frammentazione sia del proiettile che del target.
Figura 1.12: Disegno di un modello semplificato della frammentazione nucleare dovuto ad un
urto periferico tra uno ione proiettile e un nucleo target come descritto da Serber [33] (immagine
adattata [34]).
La sezione d’urto totale di reazione σR descrive la probabilità di avere un’inte-
razione nucleare inelastica ed è circa costante fino ad un valore di 100 MeV/u come
visibile in Figura 1.13 [35]. In questa regione σR risulta molto simile alla sezione
d’urto geometrica data dalla sovrapposizione dei due nuclei coinvolti. A bassa ener-
gia invece, σR cresce a causa dei contributi significativi dei meccanismi di reazione
come quelli di deep-inelastic e di fusione [36] [37]. Dall’altra parte del range in ener-
gia, ovvero oltre le centinaia di MeV/u avvengo violente reazioni di frammentazione
dei due nuclei coinvolti (per quanto riguarda l’uso dei protoni solo il nucleo target
subisce frammentazione, per approfondimenti si veda [38]). Esistono altri fenomeni
come reazioni che conducono alla formazione di pioni, ma queste sono estremamente
improbabili all’energia in gioco nei trattamenti e dunque completamente irrilevanti
per fini pratici.
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Figura 1.13: Sezioni d’urto di reazione σR calcolate nella reazione protone-Carbonio. Immagine
da [36].
Riassumendo possiamo trarre le seguenti importanti conclusioni sugli eﬀetti della
frammentazione:
(i) le reazioni nucleari possono portare ad una riduzione del numero dei primari
e creare frammenti con un più basso Z, questi eﬀetti diventano via via più
importanti con l’aumento della profondità del fascio (vedi Figura 1.14).
(ii) tali frammenti una volta prodotti hanno una velocità simile a quella del fascio
primario, quindi come visto in equazione 1.1 hanno un range più elevato e
producono una coda di deposito di energia aldilà del picco di Bragg (vedi Figura
1.15). Questo è uno dei principali motivi per cui è indicato in adroterapia
l’utilizzo di ioni leggeri (A<18) infatti se per i protoni la dose oltre il picco si
assesta di qualche punto percentuale, per gli ioni carbonio vale circa un 15%
mentre per gli ioni Neon si arriva già ad un 30%.
(iii) la distribuzione angolare dei frammenti è determinata per lo più dalla cinema-
tica della reazione e risultano direzionati perlopiù lungo la direzione del fascio
primario ma si distribuiscono ad angoli più elevati rispetto al lateral straggling
dovuto alle interazioni elettromagnetiche viste in Sezione 1.2.3. In generale
dunque minore è la massa del frammento più vasto sarà l’angolo di diﬀusione
[39]. In Figura 1.16 sono mostrati i vari contributi dei frammenti prodotti da
uno ione carbonio di 400 MeV/u che viene frenato in acqua.
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Figura 1.14: Curve di Bragg di ioni carbonio misurate in acqua derivate a diverse energie [28].
Figura 1.15: Dose equivalente in funzione della profondità in acqua di diversi SOBP di ioni di
interesse terapeutico, si nota che al crescere della massa dello ione cresce la frammentazione e quindi
la coda di deposizione di energia oltre al picco di Bragg [40].
Figura 1.16: Con i diversi colori sono mostrati i diversi contributi dei frammenti prodotti da ioni
12C di 400 MeV/u in acqua [39].
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1.3 Incertezza nel range
Abbiamo sottolineato in Sezione 1.2.2 come la stima del range di un particella in
un trattamento adroterapico sia un aspetto chiave per determinare la precisione e la
qualità del deposito energetico all’interno del paziente. Questa informazione è neces-
saria per la pianificazione del trattamento stesso, prima dell’eﬀettivo irraggiamento.
La stima del range nei tessuti è associata per esempio ad una serie di incertezze
presenti:
- nel sistema del deposito della dose (vedi Sezione 1.5.2) e nella risoluzione del
sistema di accelerazione;
- nel posizionamento del paziente;
- nella risoluzione delle tecniche di imaging, quali per esempio il potere risolutivo
degli scanner medici che spesso non riescono a fornire l’esatta densità fisica dei
tessuti;
- nella valutazione dell’eﬀetto del multiple scattering e della dispersione laterale
del fascio all’interno del paziente in una geometria complessa;
- nella fisica delle interazioni nucleari e dei suoi modelli descrittivi;
Un approccio analitico non permette quindi un’integrazione eﬃcace di tutti questi
fattori. La soluzione è pertanto l’uso di simulazioni Monte Carlo con cui si riesce a
descrivere con precisione un piano di trattamento. Nella letteratura recente (si veda
per esempio [41]) si è studiato quale sia il ruolo delle simulazioni Monte Carlo nello
studio delle incertezze nel calcolo del range nell’adroterapia con protoni.
L’obiettivo è il miglioramento delle stima del range eﬀettivo delle diverse parti-
celle cariche utilizzate in adroterapia e ricavare la distribuzione di dose in funzione
della profondità al variare dell’energia.
Attualmente molta ricerca è ancora richiesta per ridurre tali incertezze, ma tutto
ciò non basta per una corretta valutazione del trattamento perché bisogna tenere
in considerazione la diﬀerente eﬃcacia biologica della radiazione con ioni pesanti in
confronto a quella dei fotoni e degli elettroni. Questo tema verrà presentato nella
sezione successiva.
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1.4 Eﬀetti biologici
Nel contesto della radioterapia è importante sottolineare che, quando una radiazione
ionizzante interagisce con un tessuto biologico, bisogna tenere in considerazione, oltre
all’interazione primaria di carattere fisico, anche gli eﬀetti secondari chimico-biologici
dovuti all’interazione con materiale vivente. Gli eﬀetti fisici, quali la ionizzazione e
l’eccitazione, hanno luogo tra i 10−18 e 10−12 secondi dopo l’irraggiamento. Dopo
questo breve lasso di tempo, hanno luogo delle reazioni chimiche che possono portare
alla creazione di radicali liberi o all’attivazione di complessi meccanismi enzimatici, e
in questi casi, è sempre utile distinguere tra eﬀetti biologici a breve e a lungo termine.
In Tabella 1.2 sono riassunti i principali eﬀetti della radiazione sui tessuti.
Evento Scala temporale
Interazioni iniziali
Radiazioni ionizzzanti indirette 10−18 − 10−14s
Radiazioni ionizzanti dirette 10−16 − 10−12s
Eﬀetti chimico-fisico




Proteine, acidi nucleici ms-ore
Eﬀetto biologico a breve termine
Morte della cellula ore-settimane
Eﬀetto biologico a lungo termine
Induzione tumori, mutazioni genetiche anni-secoli
Tabella 1.2: Scala temporale dei danni da radiazione.
L’eﬀettivo danno biologico è provocato dall’interazione degli ioni con le zone
critiche cellulari, ed è riconosciuto che la zona più critica siano i cromosomi situati
all’interno del nucleo cellulare. Infatti, questi contengono le informazioni genetiche e
le istruzioni per il funzionamento e la riproduzione della cellula che generalmente è in
grado di riparare piccoli danni a seguito delle radiazioni. In Figura 1.17 si mostra uno
schema riassuntivo dei danni possibili ad una molecola di DNA: il danneggiamento
ad una base (base loss e base modification), la rottura di una singola elica (single-
strand break), la rottura della doppia elica (double-strand break) e la formazione di
dimeri di timina quando viene creato un legame tra i nucleotidi della stessa elica a
seguito del danneggiamento provocato dalla radiazione.
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Figura 1.17: Rappresentazione schematica dei danni subiti da una molecola di DNA. Sopra:
doppia elica di DNA prima di essere sottoposta ad irraggiamento con radiazioni ionizzanti. Il
DNA è impacchettato all’interno del nucleo di una cellula di raggio 5−10 µm. Sotto: DNA dopo
l’irraggiamento cellulare con radiazioni ionizzanti. Immagine adattata da [42].
Se la radiazione interagisce con gli atomi della molecola del DNA o con altre
parti critiche per la sopravvivenza della cellula, si definisce come danno diretto (vedi
Figura 1.18). Molto spesso questo tipo di danno provoca ingenti danni che compro-
mettono la riproduzione e la sopravvivenza della cellula stessa. In realtà, la maggior
parte delle radiazioni ha una probabilità molto bassa di interagire direttamente con
il DNA, il quale rappresenta solo una piccola frazione del volume della cellula (per lo
più composta da acqua). Pertanto la probabilità maggiore di interazione di una ra-
diazione è quella con le molecole d’acqua. Ciò provoca la rottura dei legami idrogeno
e porta alla formazione di radicali liberi (per esempio i raggi X, γ o UV idrolizza-
no l’acqua in idrogeno e il radicale ossidrilico OH−) che depositano il danno alla
membrana plasmatica, alle proteine e agli acidi nucleici.
Figura 1.18: Principi del danno diretto e indiretto su una molecola di DNA [11].
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1.4.1 Dose assorbita e danno da radiazione
Nel caratterizzare il danno dovuto alla radiazione, una delle grandezze fisiche più
importanti è la dose assorbita. La dose assorbita D è definita come la quantità






La dose assorbita è misurata in gray (simbolo Gy) nel SI, dove 1 Gy rappresenta
1 J di radiazione assorbita da 1 kg di massa.
Tale quantità però, non è suﬃciente a determinare l’eﬀetto biologico delle ra-
diazioni, che dipende fortemente anche dal tipo di radiazione intercettata e della
sua distribuzione nel tessuto. Dati sperimentali, inoltre, hanno evidenziato come i
diﬀerenti tipi di tessuti e le diverse qualità radiobiologiche delle cellule comportino
incertezze nell’esatta comprensione dei meccanismi responsabili dei danni cellulari
[42].
Una delle grandezze fisiche più utilizzate per tentare di caratterizzare la “qualità”
della radiazione è il Linear Energy Transfer (LET) (vedi Equazione 1.10), definito
come densità lineare di energia depositata da una particella carica lungo la direzione








dove dE rappresenta l’energia ceduta localmente per collisioni da una particella
carica lungo un segmento di traccia dl, considerando solo le collisioni che comportano
un trasferimento di energia minore di ∆.
Se viene assunto che tutta l’energia sia depositata localmente, il LET diventa
nominalmente identico allo stopping power e si indica con il simbolo LET∞. Tale
grandezza è comunemente espressa in keV/µm.
A diﬀerenza del potere frenante, il LET pone l’accento sull’energia impartita lo-
calmente alla materia e non su quella persa dalla radiazione,risultando più utile per
studiare gli eﬀetti biologici della radiazione. Si nota che il LET di una singola parti-
cella di carica e velocità data, è definita in termini di media aritmetica dell’energia
che un elevato gruppo di particelle depositerebbero per unità di lunghezza. Non
prende quindi in considerazione le fluttuazioni casuali dell’interazione di una singola
particella o di particelle identiche.
Si è inoltre soliti rimarcare la diﬀerenza tra una radiazione a basso e ad alto
LET (low LET e high LET ). La quantità di danno diretto è fortemente aumentato
nel secondo caso a causa della diﬀerente densità di ionizzazione che provoca una
particella pesante (vedi Figura 1.19).
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Figura 1.19: Tracce nanometriche lasciate in acqua da un protone (a sinistra) e da uno ione car-
bonio (a destra) ad un’energia di 1 MeV/u. Una molecola di DNA è rappresentata schematicamente
in figura. Immagine da [44].
Figura 1.20: Rappresentazione della traccia di una particella carica di eﬃcacia biologica maggiore
in confronto con i raggi X.
Radiazione LET (keV/µm)





Tabella 1.3: Range dei valori del LET delle diverse specie di radiazioni ionizzanti.
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1.4.2 Sopravvivenza cellulare ed eﬃcacia relativa degli ioni
Come si è appena discusso, la radiazione diretta ha una probabilità assai maggiore
di produrre un sensibile danno biologico e quindi provocare il decesso cellulare. Per
quantificare questo eﬀetto si eseguono misure sperimentali di sopravvivenza delle
cellule. Con diversi tipi di radiazione (vedi Figura 1.21) si irraggiano delle culture
cellulari e si stima la frazione di cellule sopravvissute N1 rispetto al numero iniziale
N0:
S = N/N0 (1.11)
La sopravvivenza cellulare in funzione della dose applicata mostra la tipica ‘spalla’
visibile in Figura 1.22. Si è soliti prendere il logaritmo di S : in questo modo è possibile
caratterizzare la curva con un termine lineare α e uno quadratico β:
ln(S) = − ￿αD + βD2￿ (1.12)
Figura 1.21: Determinazione della frazione di sopravvivenza delle cellule di due tipi di radiazione.
Questo è appunto chiamato modello ‘lineare-quadratico’ ed è possibile notare co-
me le componenti pesanti come gli ioni che possiedono un LET elevato siano descritti
da un andamento pressoché lineare.
La teoria dell’azione duale (TDRA, Theory of Dual Radiation Action) di Kellerer
e Rossi [45] sostiene che le lesioni letali per una cellula nascono dalla combinazione
di due sub-lesioni che possono combinarsi tra loro se la distanza media è di circa 1
µm.
1Con N si escludono le cellule caratterizzate da un’insieme più vasto di stadi terminali cellulari,




Data la larga esperienza acquisita sugli eﬀetti della radiazione dei fotoni sui tes-
suti, si è soliti comparare quest’ultimi agli eﬀetti delle particelle cariche, definendo





dove Dph e Dion sono le dosi assorbite per i fotoni e per gli ioni che producono lo
stesso eﬀetto biologico. Come mostrato in Figura 1.22 i parametri più comuni sono
le soglie dell’ 1% e del 10%.
Figura 1.22: Curve di sopravvivenza per i fotoni e ioni pesanti e valori di RBE a vari livelli.
Sebbene questa definizione possa sembrare semplice, il calcolo di questo fattore
biologico risulta invece molto complesso in quanto dipende da numerosi fattori. Gli
approcci possibili in questo ambito di ricerca sono quindi due: l’eﬀettuare misure
sperimentali radiobiologiche di sopravvivenza cellulare variando le energie in gioco,
il tipo di ione e cellule irradiate, oppure aﬃdarsi allo studio di modelli (ancora
fenomenologici) per cercare di dare previsioni attendibili e aiutare l’interpolazione
dei dati sperimentali.
Dipendenza dell’RBE relativa dalla LET e dalla dose
L’RBE dipende fortemente dal valore di LET, l’andamento iniziale è crescente in
quanto all’aumentare del valore della LET aumentano pure gli eventi ionizzanti che
migliorano l’eﬃcacia biologica [46] (si veda Figura 1.23). Arrivati ad un valore di
circa 100 keV/µm, la particella produce una traccia densamente ionizzante con uno
spazio medio tra due eventi ionizzanti delle dimensioni tipiche del nanometro, ovvero
la dimensione della molecola del DNA. Questo comporta il massimo dell’eﬃcacia della
radiazione. Oltre questo valore di LET, quindi, gli addizionali eventi di ionizzazione
non producono progressi nell’eﬃcacia di danneggiamento e essendo l’RBE definita
come un rapporto di dosi, diminuisce di valore assoluto.
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Ancora in Figura 1.24 è possibile vedere la dipendenza del valore α dell’RBE
dall’uso di diverse particelle: per ioni più pesanti il valore massimo è tipicamente
spostato a valori più grandi di LET.
Figura 1.23: Valori pubblicati da esperimenti con colture cellulari di RBE in funzione della LET.
L’RBE è calcolato al 10% di sopravvivenza e la LET è misurata in KeV/µm in acqua. I punti
(legenda in figura) sono estratti dal Particle Radiation Data Ensemble (PIDE) database [47] che
include 855 curve di sopravvivenza per cellule irradiate con fotoni e ioni (immagine da [7]).
Figura 1.24: Valori del parametro α dell’RBE in funzione del valore di LET espresso in keV/µm
[48]. Le linee continue rappresentano il range prima della zona tumorale (immagine da [49]).
La dipendenza del fattore RBE dal LET ne implica naturalmente la dipendenza
dalla dose.
Questa quantità così definita è importante per la stima della dose eﬀettiva de-
positata da una radiazione che può essere stimata a partire dal prodotto della dose
assorbita per l’RBE.
In Figura 1.25 si mostra la correlazione tra la dose fisica e biologica, la soprav-
vivenza cellulare e i valori di RBE. In alto è mostrato il SOBP fisico e biologico nel
range tra i 6 e i 10 cm, in corrispondenza nel mezzo è mostrata la sopravvivenza
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cellulare e in basso il valore di RBE. Si vuole evidenziare come l’RBE dipenda for-
temente dall’energia in questo caso e la dose fisica non sia costante nella zona del
picco di Bragg così da ottenere un eﬀetto biologico uniforme.
Figura 1.25: Correlazione tra dose fisica e biologica, sopravvivenza cellulare ed RBE. La figura
in alto mostra la dose fisica e biologica per un Spread Out Bragg Peak tra i 6 e i 10 cm. La
corrispondente sopravvivenza cellulare e il valore di RBE sono mostrati rispettivamente nella figura
centrale e in basso (immagine da [50]).
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Eﬀetti radiobiologici legati alla presenza di ossigeno
É stato dimostrato che gli eﬀetti della radiazione dipendono anche dalla presenza
o meno dell’ossigeno. Quando un tumore cresce di dimensione ha bisogno di una
quantità maggiore di vasi che garantiscano il necessario apporto di ossigeno in tutte
le sue parti per le funzioni biologiche basilari. Per varie ragioni (e.g. i vasi non sono
generati abbastanza velocemente o sono di scarsa eﬃcacia e qualità) queste regioni
risultano ipossiche, ovvero con una carenza di ossigeno localizzata, e comportano una
sfida per le terapie tumorali. Per motivi non ancora nel del tutto chiariti, infatti,
queste zone risultano più resistenti alle terapie radiative.
Si introduce quindi il rapporto di miglioramento dovuto all’ossigeno, l’Oxigen
Enhancement Ratio (OER), definito come il rapporto tra la dose necessaria per
ottenere un determinato risultato biologico in una zona ipossica (Dhypoxic) e quella





Fasci di adroni risultano più indicati nel trattamento di cellule tumorali ipossiche
poiché esibiscono un comportamento meno dipendente dall’eccesso o dal difetto di
ossigeno nei tessuti rispetto ai fotoni. Tipicamente questo valore è circa 3 per la
radiazione convenzionale, mentre è minore per gli ioni pesanti.
Questo sta ad indicare che il danno biologico viene prodotto prevalentemente
da interazioni dirette e non attraverso la formazione di radicali liberi come si è
precedentemente mostrato in Sezione 1.4.1.
In Figura 1.26 sono riportati gli studi delle sopravvivenze cellulari condotti ai
Lawrence Berkeley National Laboratory (LBL) come preparazione per i trattamenti
con gli ioni pesanti. Come può essere osservato, la diﬀerenza tra cellule ipossiche e
normali è ridotta per radiazioni ad alto LET dove le loro curve tendono a convergere.
Risulta evidente anche la dipendenza dal tipo di cellula irraggiata [51], dove
ad una maggiore radiosensibilità corrisponde un minor valore di RBE. Si è quindi
studiata la risposta di diversi tipi di cellula ad una varietà di ioni. Numerosi studi
radiobiologici dettagliati sono stati condotti negli anni e possono essere trovati in
Barendsen et al. [52], Bewley [53] e in Furosawa et al. [54].
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Figura 1.26: Influenza della presenza dell’ossigeno nella sopravvivenza di cellule renali umane
all’irraggiamento di ioni carbonio a diﬀerenti livelli di LET: 33 keV/µm (linea blu) e 118 keV/µm
(linea rossa) confrontati con i raggi-X (in nero). Tali curve sono basate sui risultati sperimentali di
Blakely et al. [55], riprodotto da Schardt et al. [28].
Modelli radiobiologici
Data la complessità delle numerose dipendenze dell’RBE, si nota la necessità di
implementare un modello biofisico in grado di calcolare con adeguata precisione e
aﬃdabilità l’eﬃcacia biologica della radiazione. Attualmente è ancora oggetto di
ricerca.
Nella terapia con ioni pesanti, il calcolo dell’RBE è un aspetto cruciale. Per
quanto riguarda i protoni è comunemente accettato il valore fisso di RBE uguale a
1.1 [56] che permette una buona ottimizzazione della dose fisica impartita. Per gli
ioni, invece, le stime dell’RBE rappresentano tuttora una delle maggiori incertezze
nella programmazione del piano di trattamento [57].
Sono stati proposti diversi modelli biofisici che sono stati confrontati direttamente
nei centri oncologici: presso i Lawrance Berkeley Laboratory (USA) è stato proposto
ed utilizzato un modello lineare quadratico [58] basato su diversi esperimenti di
sopravvivenza delle cellule irradiate a vari gradi di LET.
In Giappone, presso il Heavy Ion Medical Accelerator (HIMAC) a Chiba, l’at-
tuale modello biofisico è ricavato da misurazioni di sopravvivenza di linee di culture
cellulari di ghiandole salivari umane esposte all’irraggiamento di ioni carbonio. Que-
ste sono confrontate con i dati ottenuti dalla vasta esperienza acquisita dal centro
con l’uso di neutroni veloci dalla simile eﬃcacia biologica [59].
Al GSI di Darmstadt è stato proposto il cosiddetto Local Eﬀect Model (LEM). É
basato su calcoli di studi di traccia e la relativa risposta cellulare a raggi X e serve per
calcolare modelli applicativi a complessi volumi 3D irradiati con dose omogenea [60].
Il principio di base del LEM è l’assunzione che dosi locali equivalenti devono condurre
a eﬀetti locali uguali, indipendentemente dalla qualità della radiazione. L’eﬃcacia
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della particella ionizzante è calcolata sulla distribuzione di base microscopica della
dose assumendo che il nucleo sia il bersaglio sensibile per gli eﬀetti biologici osservati
(vedi Figura 1.27).
Figura 1.27: Confronto delle distribuzioni microscopiche locali di ioni carbonio e fotoni per la
stessa dose macroscopica di 2 Gy. Per una distribuzione casuale di tracce trasversali delle particelle
(a) corrisponde una distribuzione di dose locale caratterizzata da picchi lungo la traiettoria della
particella (b). Per quanto riguarda i fotoni invece, la distribuzione è attesa come piatta (c). Local-
mente dunque, in dimensioni nanometriche, anche la distribuzione delle particelle può essere assunta
come piatta (d) permettendo dunque un collegamento alla distribuzione dei fotoni. Immagine da
[61].
La ricerca in questo ambito radiobiologico è molto attivo. Recentemente, si sono
studiati eﬀetti di danni a cluster sul DNA per quanto riguarda il singolo e doppio





Nelle terapie oncologiche è pratica comune non depositare tutta la dose necessaria e
programmata in una singola sessione, ma suddividere il trattamento in più frazioni.
La principale motivazione è ancora una volta dettata dalla curva di sopravvivenza.
Applicando la dose in piccole frazioni, e assumendo che la riparazione è completata
in poche ore, si nota una curva di sopravvivenza che risulta meno pendente rispetto
al trattamento in una singola sessione (vedi Figura 1.28). Questo è dovuto al fatto
che a piccole dosi l’andamento della curva di sopravvivenza è meno drastica. Come
si può notare nella stessa figura, l’andamento riferito alle cellule tumorali è dunque
più ripido di quelle sane. Ne consegue un ulteriore vantaggio: un incremento nella
separazione tra le due curve di sopravvivenza al crescere del numero di frazionamenti.
Generalmente la dose in questi casi è deposta da 1 a 3 sessioni al giorno per un
numero totale che va generalmente dai 4 ai 16 frazionamenti, contro le 5 al giorno
dei fotoni, per un numero totale di sessioni che va da 30 a 40 [63].
Figura 1.28: Eﬀetto del frazionamento di due diﬀerenti tipi cellulari, di un tumore (rosso) e tessuto
sano (blu). La linee tratteggiate indicano il frazionamento del trattamento in contrapposizione alla
linea continua che mostra la sopravvivenza ad una singola sessione [11].
Si vuole sottolineare a questo punto come il tema del frazionamento della dose
sia un punto chiave nell’adroterapia. Recenti studi stanno indagando la possibilità di
ridurre il numero delle frazioni in un trattamento adroterapico. Ciò comporterebbe
un decisivo abbattimento dei costi in confronto alla radioterapia classica per la quale
il numero di sessioni è pressoché standardizzata.
Per riuscire in questo scopo è necessario però un eccellente grado di comprensione
della capacità di deposizione della dose nel paziente che può essere stimolato dallo
studio e dal miglioramento delle tecniche di monitoring del fascio, in cui si inserisce
l’obiettivo di questo lavoro di tesi (per approfondimenti si rimanda al Capitolo 2).
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1.5 La tecnologia dell’Adroterapia
Ricordiamo come le energie necessarie per un trattamento di un tumore profondo
hanno richiesto uno sforzo non indiﬀerente nello sviluppo tecnologico, infatti se un
protone con un energia di 150 MeV può penetrare 16 cm in acqua, la stessa profon-
dità può essere raggiunta con ioni carbonio ad un’energia di 250 MeV/u (3000 MeV).
É evidente quindi che i primi ciclotroni, relativamente facili da costruire, robusti ed
economici, non bastavano più: si iniziarono a sfruttare dunque i sincrotroni. Oggi-
giorno, lo sviluppo tecnologico ha permesso un notevole incremento delle prestazioni
dei ciclotroni che possono essere utilizzati anche per gli ioni leggeri. Dati i costi
elevati e la complessità di gestione di un impianto per l’accelerazione di ioni alle
energie in questione, i primi studi di adroterapia si sono svolti in strutture nate per
fini di ricerca di base in ambito fisico, e solo successivamente poi adattate allo scopo
medico.
A questo punto è bene fare un pò di chiarezza su cosa sia davvero necessario per
eseguire un trattamento di adroterapia:
1. un acceleratore di protoni e/o di ioni che produce più fasci di particelle;
2. un sistema di trasporto dei fasci nelle sale di trattamento;
3. un sistema estremamente preciso di posizionamento del paziente;
4. un piano tridimensionale di trattamento personalizzato sul paziente ottenuto
integrando le immagini diagnostiche (TC, RM, PET)
5. un sistema di somministrazione della dose interfacciato con l’acceleratore e il
monitoring del fascio
6. un sistema molto accurato di controllo del rilascio di energia (dose) (sarà
approfondito nel Capitolo 2);
1.5.1 Acceleratori
Un aspetto chiave per un macchinario preposto alla ricerca di fisica di base è la
flessibilità, mentre un apparato rivolto ad applicazioni mediche deve garantire invece
aﬃdabilità e garanzia di controllo del fascio.
Una delle questioni principali tra gli addetti ai lavori riguarda quindi la scelta
del tipo di acceleratore, in questi casi, la scelta tra un ciclotrone o un sincrotrone. In
questa trattazione verranno presentati gli aspetti basilari di un sistema di accelera-
zione, che meriterebbero un trattamento molto più profondo e specifico. Un possibile
approfondimento e un’analisi più dettagliata può essere trovato in [64] mentre per
quanto riguarda le tecniche di accelerazione per i protoni è possibile consultare [65],
e per gli ioni carbonio [66] data la vasta esperienza giapponese nell’uso di questi ioni.
In Figura 1.29 si mostra uno schema che descrive il funzionamento base del ciclotrone
e sincrotrone.
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Figura 1.29: A sinistra una rappresentazione schematica di un ciclotrone. A destra un esempio
di sincrotrone: 1) sorgente degli ioni 2) RFQ e linac; 3) dipoli curvanti e quadrupoli focalizzanti;
4) iniettore; 5) dipoli magnetici; 6) sezione lineare di focalizzazione; 7) cavità a radiofrequenza per
accelerazione; 8) estrazione.
I ciclotroni sono macchine relativamente compatte e sono considerati molto aﬃ-
dabili e facili da adoperare. Il funzionamento base è relativamente semplice: i protoni
o gli ioni sono iniettati al centro della macchina che consiste in due elettrodi cavi
semicircolari chiamati Dees (a causa della loro forma) che sono separati da un pic-
colo gap. Questi elettrodi sono connessi ad un circuito ad alto voltaggio e frequenza
che permette l’accelerazione delle particelle cariche soggette ad un campo elettrico.
Dentro agli elettrodi invece le particelle sono soggette solo alla forza magnetica che
permette loro di compiere traiettorie semicircolari via via crescenti ma di velocità











dove ω è detta frequenza di ciclotrone (in approssimazione non relativistica).
Queste macchine consentono di ottenere un fascio estremamente stabile e regolabile
in intensità, ma non permettono variazioni dell’energia durante il funzionamento.
Nei sincrotroni, invece, sono delle cavità ad alta frequenza che fungono da ac-
celeratori per la particella, che ad ogni rivoluzione aumenta la sua energia cinetica.
Da questo meccanismo infatti ne deriva il nome: è necessario infatti ‘sincronizzare’
i campi elettrici e magnetici in modo da mantenere l’orbita del fascio di particel-
le all’interno della struttura, composta anche da dipoli e quadrupoli magnetici che
curvano e focalizzano il fascio.
Caratteristica distintiva di questa tecnica di accelerazione è la possibilità di varia-
zione dell’energia del fascio estratto a seconda del campo magnetico applicato. Nei
ciclotroni invece la variazione di energia può essere ottenuta solo a posteriori, inse-
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rendo degli attenuatori passivi tra la finestra di uscita dell’acceleratore e il bersaglio
lungo la linea di trasmissione.
Un’altra importante diﬀerenza dunque tra i ciclotroni e i sincrotroni, è che se
nei primi l’estrazione del fascio avviene in modo continuo, nei secondi invece, si ha
un fascio impulsato che permette all’utilizzatore una rapida variazione dell’energia
anche da un impulso all’altro. Si richiedono però in quest’ultimo caso un iniettore ed
un delicato sistema di estrazione del fascio, che comportano complessivamente una
più complicata gestione rispetto ai ciclotroni.
Ciò nonostante, la scelta del sincrotrone è stata adottata per tutti i centri di
accelerazione di ioni per terapia attualmente in funzione o in costruzione.
Allo stesso tempo, sono in corso sforzi per adattare l’utilizzo di ciclotroni, molto
diﬀuso in protonterapia, alla terapia con fasci di ioni. Il problema dell’elevata rigidità
magnetica (definita come la resistenza opposta da un fascio di particelle cariche alla
deflessione magnetica) dei fasci di ioni pesanti può essere risolto con l’impiego di ci-
clotroni superconduttori o di sincrociclotroni [67]. La maggiore diﬃcoltà nell’utilizzo
di ciclotroni, in ogni caso, resta l’impossibilità di variarne l’energia. La soluzione
degli elementi passivi per degradare il fascio, adottata con i protoni, in ogni caso non
è valida per fasci di carbonio o di ioni pesanti, in quanto determina la loro frammen-
tazione che rende diﬃcile ottenere un fascio primario della giusta energia, e ‘pulito’
allo stesso tempo.
Un documento utile per riassumere la situazione dei centri per terapia con parti-
celle attualmente in funzione, in fase di costruzione o di progetto, può essere la figura
1.36 estratta dai dati raccolti dal PTCOG (Particle Therapy Co-Operative Group).
Attualmente sono in discussione nuovi tipi di tecniche di accelerazione che per-
metterebbero una diminuzione dei costi di costruzione e una maggiore compatezza
(per approfondimenti si veda [68]). La prima tecnica è definita laser induced accelera-
tion e sfrutta un fascio laser molto intenso che irraggia un bersaglio metallico sottile
causandone la ionizzazione degli atomi. Un’onda d’urto elettromagnetica causa l’ac-
celerazione degli elettroni, questi successivamente vengono emessi dalla superficie
posteriore del bersaglio creando un forte campo elettrico che accelera gli ioni desi-
derati [64] [69]. Un altra tecnica riguarda l’High Gradient Insulators (HGI) che ha
portato allo sviluppo di nuovi accelatori lineari linac chiamati Dielectric Wall Ac-
celerator (DWA) [70]. In parallelo a queste nuove tecniche ci sono linee di ricerca
rivolte al migliorare gli attuali cicolotroni e sincrotroni rendendoli più compatti ed
eﬃcenti grazie alla tecnologia superconduttiva.
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1.5.2 Sistemi di deposito della dose (‘Beam Delivery’)
Esistono attualmente due metodi per modellare il fascio nell’uso medico: il metodo
di scattering passivo e il più recente metodo con tecniche di scanning attivo che sta
via via diventando la metodologia standard nei trattamenti.
Il metodo passivo, illustrato in Figura 1.30, consiste nell’inserire diverse unità
meccaniche lungo la traiettoria del fascio in modo da sagomarlo sfruttando le qualità
dell’interazione tra la radiazione e la materia vista alla Sezione 1.2. Lo “scattering
system” allarga il fascio gaussiano in uscita dall’acceleratore fino ad ottenere un fascio
per lo più omogeneo che è modellato fino al tumore del paziente usando specifici
collimatori tarati sul paziente. Per ottenere la curva di dose necessaria, il SOBP
(vedi Sezione 1.2.2), si sfruttano dei modulatori che, ruotando, oppongono diversi
spessori di materiale attenuante. Infine dei compensatori longitudinali, sagomati
appositamente in base al fascio e al paziente, forniscono la forma finale al fascio.
I limiti della tecnica sono evidenti: la specificità della tecnica non permette una
conformità di dose ottimale nel paziente e inoltre provoca un dose addizionale dovuta
ai neutroni (soprattutto nel caso dell’uso protoni) e ai frammenti emessi dalle varie
componenti a causa del fascio [71].
Figura 1.30: Schema di un sistema passivo di trasporto del fascio. Sono mostrati i principali
elementi: lo scattering system che allarga il fascio, il modulatore di range per la variazione in
energia, un collimatore che preserva i tessuti sani e un compensatore che adatta il contorno distale.
Il risultato netto è una dose non trascurabile pure ai tessuti sani (area tratteggiata). Immagine
riprodotta da [28].
Il metodo attivo si basa invece su un vero e proprio “scanning” della zona tumorale
in esame sfruttando le proprietà fisiche di un fascio di particelle cariche che vengono
deviate in presenza di un campo magnetico.
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In figura 1.31 è mostrato lo schema di funzionamento usato presso il GSI. Questa
tecnica prevede un vero e proprio scanning 3D che divide il volume tumorale in varie
“fette” di profondità, ciascuna delle quali è la somma di diversi spot. Un “pencil
beam”, ovvero un fascio sottile (le dimensioni tipiche sono di 3-10 mm FWHM, e
durata minima di 1ms per spot), viene spostato nelle due direzioni planari con dei
veloci magneti attivi e deposita piccole frazioni di dose in ciascuno dei vari spot
del tumore. Lo scanning in profondità è ottenuto invece modificando direttamente
l’energia del fascio (direttamente nei sincrotroni o con sistemi di selezione in energia
per i ciclotroni) andando via via a selezionare le diverse fette di trattamento. Il prin-
cipale vantaggio della tecnica è la migliore conformità di dose depositata e l’assenza
di unità-specifiche che variano da paziente a paziente.
In entrambi i metodi sono sfruttate tecniche non invasive, specialmente camere
a ionizzazione, per monitorare ed eﬀettuare il conteggio del numero di primari. In
particolare nel metodo attivo questa rivelazione della posizione e della tempistica del
fascio serve anche come feedback per il controllo del piano di trattamento.
Figura 1.31: Sinistra: Sistema di scanning attivo presso il GSI. Il volume tumorale target è irra-
diato da un pencil mobile attraverso l’uso di magneti mentre i parametri del fascio sono sincronizzati
per ciascun impulso dal sistema di controllo. Destra: l’intero volume tumorale è diviso in fette iso-
energetiche (la fetta irradiata è evidenziata in grande). Durante il trattamento ciascun pixel riceve
la dose programmata (in bianco) mentre i punti verdi rappresentano i punti di arrivo del fascio [28].
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1.6 Scelta della tipologia adronica
In questa sezione viene trattato il tema di confronto tra i diversi tipi di ioni. Nelle
precedenti sezioni si è visto come le terapie con i protoni e con gli ioni carbonio
siano oggigiorno le due tecniche prevalentemente applicate clinicamente. Queste due
tecniche possono considerarsi competitive. Le motivazioni fisiche che fanno preferire
i protoni sono il basso grado di rilascio di frammentanti (presenti solo nel target e
quindi debolmente energetici), la relativa facilità di gestione e il minor costo.
La scelta dell’utilizzo degli ioni più pesanti, è però essenzialmente dovuta alla
dimostrata maggiore eﬃcacia biologica. Come visto nella sezione 1.4.2 un altro
aspetto da considerare è una migliore sensibilità all’ossigenazione dei tessuti. Gli
ioni subiscono un minor grado di scattering laterale e ciò si traduce nella pratica
clinica, in una maggiore conformità del deposito di dose.
Mentre si è visto come i protoni si preferiscano da un punto di vista economico
e di facilità di gestione nella diretta applicazione clinica.
In Figura 1.32 si può trovare un confronto tra le diverse particelle.
Figura 1.32: Diversi valori di RBE (sinistra) e OER (destra) per diversi tipi di particella. Per
valori di RBE maggiori l’eﬃcacia biologica è migliore, mentre per bassi valori di OER c’è una minore
resistenza delle zone ipossiche.
Come notano Eickhoﬀ e Linz “studi sperimentali sistematici per trovare lo ione
ottimale devono ancora essere perseguiti” [72]. Questo lavoro di tesi vuole essere
quindi uno dei punti di partenza per la comprensione e lo sviluppo di due tipi di ioni
quali l’elio e l’ossigeno.
L’eﬃcacia biologica del primo è comparabile con quella dei protoni ma ha il
vantaggio di avere minor scattering laterale (vedi Sezione 1.2.3) e un bassissimo grado
di frammentazione durante le reazioni nucleari, eﬀetto molto spesso indesiderato, in
quanto può contribuire, anche significativamente, alla deposizione di energia oltre il
picco di Bragg. Questo non è vero per l’ossigeno, ma attualmente è in fase di studio
il suo uso come alternativa agli ioni carbonio in quanto si è dimostrato possedere
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una maggiore eﬃcacia biologica. Recenti studi hanno mostrato infatti che è possibile
incrementare, con l’utilizzo di ioni (in particolar modo l’ossigeno), l’eﬃcacia biologica
contro i tumori ipossici [73]. Per alti valori di LET infatti si è visto come il grado di
OER (si riveda Sezione 1.4.2) tenda a 1. Purtroppo esistono anche delle restrizioni
nell’uso di radiazioni ad alto valore di LET che inficiano anche i tessuti sani portando
a spiacevoli eﬀetti collaterali. Una tecnica in via di sviluppo, denominata LET-
painting, si propone di restringere alle zone tumorali ipossiche le radiazioni a più
alto grado di LET. In Figura 1.33 è mostrato come l’utilizzo dell’ossigeno permetta
una migliore conformità del deposito di un alto valore di LET nella zone centrale
ipossica di un tumore.
Figura 1.33: Profili di dose (colonna si sinitra) e di LET (a destra) di un trattamento medico ad
un tumore ipossico. La prima riga mostra un piano di ioni carbonio che usa fasci convenzionali con
dose uniforme. I più alti valori di LET sono dunque trovati ai bordi delle SOBP come è visibile nella
figura in alto a destra. La tecnica del LET-painting, come mostrato nella riga centrale, permette
una ridistribuzione della LET per ricoprire la struttura centrale ipossica evidenziata dalla linea nera
con un più alto valore. I due casi ostrati hanno la stessa fluenza energetica e lo stesso numero di
particelle incidenti. L’ultima riga mostra ancora una volta la tecnica di LET-painting, ma con l’uso





É bene specificare che, essendo l’adroterapia una terapia relativamente giovane, le
indicazioni consolidate sono ancora limitate a tumori solidi, non infiltranti e fissi, e
a tumori rari scarsamente responsivi alle tecniche di radioterapia convenzionale. Tra
questi: i melanomi dell’uvea, i tumori della base del cranio e della colonna (cordomi,
condrosarcomi a basso grado, meningiomi) e alcuni tumori solidi pediatrici [74] [75].
In Tabella 1.4 è mostrato il protocollo clinico del CNAO che mostra quali siano le
tipologie di tumori attualmente trattate. In figura 1.34 vengono mostrate le sale di
trattamento del centro di Pavia.
Figura 1.34: Foto della sala trattamento ‘Room 1’ del CNAO. A sinistra è mostrato il sistema
robotizzato per il posizionamento del paziente e il quello di verifica delle immagini mentre nella
figura di destra è visibile la procedura in cui è possibile vedere il dispositivo personalizzato di
immobilizzazione che garantisce un posizionamento ottimale e, soprattutto, la riproducibilità.
1.7.1 Immagini diagnostiche e posizionamento paziente
Nel contesto della radioterapia è fondamentale avere un’immagine del tumore da
trattare, al fine di ottenere un’indicazione precisa su dove puntare il fascio radiante
e sulle dosi da somministrare. Da qui nasce l’uso della tomografia assiale compute-
rizzata (TAC), poi divenuta solo tomografia computerizzata (TC), della risonanza
magnetica (RM, in inglese MRI Magnetic Resonance Imaging), della tomografia ad
emissione di positroni (PET) (quest’ultima tecnica verrà appofondita alla Sezione
2.2.1). A diﬀerenza delle prime due, la PET, più che fornire una immagine del-
la morfologia del tumore (la sua risoluzione è inferiore a quella delle altre tecniche
di imaging), è in grado di fornire informazioni sulla fisiologia del tumore, ovvero
sull’attività delle cellule neoplastiche, che, essendo in sviluppo incontrollato, sono
in generale estremamente attive quanto a consumo di energia. Questa informazio-
ne è determinante nella somministrazione delle dosi di radiazione al paziente, che
diﬀeriranno nel caso di uno sviluppo del volume tumorale rapido o lento. [76] At-
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tualmente sono abbastanza diﬀuse le PET/CT, apparecchiature che combinano la
doppia informazione morfologica e funzionale dei due strumenti.
Le unità di posizionamento e bloccaggio del paziente devono soddisfare requisiti
elevati di precisione e permettere la riproducibilità della posizione del paziente. Un
aspetto da non sottovalutare è pure il comfort del paziente dato che una frazione di
trattamento in genere dura 20 minuti circa. Il posizionamento deve essere quindi il
più confortevole possibile, non deve essere doloroso o fastidioso e non deve provocare
spiacevoli sensazioni, quali per esempio la claustrofobia. Un paziente che è confidente
della sicurezza del trattamento ed è comodo, risulterà più rilassato rispetto ad un
paziente non immobilizzato che deve concentrarsi nel rimanere il più fermo possibile
[77]. É preferibile posizionare il paziente in posizione supina e conformare il fascio in
modo da ottimizzare la conformazione di dose a certo angolo ma per questo motivo
è necessario costruire gantries rotanti che sono tipicamente di grosse dimensioni e
costose. Le condizioni individuali del singolo paziente devono altresì essere prese
in considerazione: età, peso, stato generale della salute, capacità di collaborazione,
sintomi di disagio sono sono alcuni dei fattori che lo staﬀ medico deve controllare
[78].
1.7.2 Aspetti socioeconomici
L’adroterapia si propone di migliorare la lotta alla malattie tumorali e i vantaggi
rispetto alla radioterapia tradizionale, descritti nelle sezioni precedenti, sono convin-
centi, d’altro canto esistono pure degli aspetti criticati dalla comunità scientifica e
non, tra cui i costi non ancora in linea con quelli della radioterapia tradizionale che
ne fanno sicuramente uno dei temi più discussi.
Una sostanziale frazione dei maggiori costi dei trattamenti con le particelle è senza
dubbio rappresentato dai sistemi di accelerazione e di beam delivery, decisamente più
complessi.
Risulta evidente che lo sviluppo dell’adroterapia non può prescindere da studi
approfonditi, oltre che sulla ricerca di base rivolta al miglioramento delle tecniche,
ma anche sugli aspetti economico-sociali che permetterebbero la vera diﬀusione del
metodo, per approfondimenti in merito si rimanda a [69].
Molti hanno argomentato l’importanza di avviare trials e analisi comparative
approfondite per adottare come standard le tecniche adroterapiche, un’analisi ap-
profondita sui costi e la relativi metodi per stimare l’eﬃcacia con modelli di Markov
può essere trovata in [79]. Anche se datato, Gademann propose un’interessante
analisi comparativa descrivendone i principali aspetti socio-economici da tenere in
considerazione anche negli studi attuali [80].
La programmazione di costruzione di nuovi centri nel mondo e il continuo svilup-
po e ricerca in atto visibile negli ultimi dati forniti dal Particle Therapy Co-Operative
Group (vedi Figura 1.36) mette in evidenza come siano attuali queste tematiche.
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Figura 1.35: Evoluzione del numero di centri adroterapici dedicati all’uso dei protoni tra il 1950
e il 2015 [71].
Il costo per la costruzione e lo sviluppo di una struttura medica attrezzata per
l’uso dei protoni si aggira dai 20 ai 100 milioni di dollari da confrontare con gli
acceleratori lineari standard per la radioterapia che costano 3-4 milioni.
L’attuale costo per la costruzione di una struttura adroterapica che sfrutti gli
ioni carbonio è stato stimato tra i 300 e i 350 milioni $ con aggiuntivi costi di 13-15
milioni $ [81].
Bisogna considerare che queste strutture, in confronto ai più tradizionali centri
oncologici, hanno bisogno di maggiori spese operative per mantenere l’acceleratore e
finanziare il personale aggiuntivo specializzato richiesto.
Nonostante la necessità di ingenti somme, i vantaggi e i risultati finora ottenuti
dall’adronterapia stanno incoraggiando la costruzione e la programmazione di centri
in tutto il mondo come visibile in [82] e [83] (in Figura 1.37 si mostra una mappa del
mondo dei centri di adroterapia attuali).
Il Centro Nazionale di Adroterapia Oncologica (CNAO) [84], sito in Pavia è il pri-
mo centro di adroterapia in Italia, ed è attualmente uno dei centri più all’avanguardia
nel trattamento con i protoni (primo paziente dal 2011) e degli ioni carbonio (primo
paziente dal 2012). Tale centro è dotato della più moderna tecnologia per quanto ri-
guarda la confromazione del deposito di dose attraverso la tecnica di scanning attivo.
[85]
Rimanendo in Europa vogliamo citare la programmazione di un nuovo centro
che sfrutterà ioni leggeri in Francia e in Austria. Il centro ETOILE (Espace de
Traitement Oncologique par Ions Légers Européen) a Lione è in programmazione
per avere il primo paziente nel 2018 e il costo stimato per la sua costruzione è di
88 M€ [86] [87]. In Austria, sul modello del Proton Ion Medical Machine Study
(PIMMS) intrapreso dal CERN e basato sulle tecniche costruttive del CNAO, è in
fase di completamento il MedAustron [88], dove si prevede di avere il primo paziente
nel 2015 [89].
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Per fare un pò di chiarezza, alla Tabella 1.5, verrà presentata una dettagliata
analisi comparativa tra i costi della radioterapia con l’adroterapia con ioni carbonio
e con protoni (si veda articolo di Peeters et al. [90] per ulteriori dettagli), ciò è stato
fatto attraverso un’analisi del costo di costruzione, costi per il mantenimento delle
facility e capacità del numero di pazienti è stato calcolato il costo per singola frazione
di trattamento.
Adroterapia
ioni-C & p (€) protoni (€) Fotoni (€)
Capitale 138 600 000 94 930 000 23 430 000
Tot. per anno 36 700 000 24 900 000 9 600 000
Tot. per frazione (range) 1128 (877–1974) 743 (578–1300) 233 (190–407)
Rapporto fotoni 4.8 3.2 -
Tratt. cancro polmonare 10 030 12 380 3720a
Tratt. prostata 12 530 16 090 18 160b
Tratt. cranio e collo 30 080 39 610 11 520b
a Riferito alla tecnica SBRT(Stereotactic Body Radiation Therapy) [91].
b Riferito alla tecnica IMRT (Intensity-Modulated Radiation Therapy) [92].
Tabella 1.5: Analisi comparativa dei costi, i dati forniti sono in euro, si riferiscono ad un scenario
base e sono indicativi per un numero medio di frazioni specifico per il tipo di trattamento.
Per riassumere la diﬀerenza tra i costi delle due terapie è relativamente modesta
per i tumori alla prostata e ai polmoni, maggiore per il chordoma alla base craniale
e gli altri tipi di tumore della testa e del collo.
Gli investimenti per la terapia con gli ioni sono sicuramente maggiori ad una
equivalente struttura radioterapica ma i costi diventano minori se si confrontano le
spese totali all’anno e il costo specifico del singolo trattamento: per un trattamento
coi protoni varia da 578 € a 1300 € in confronto con 190 € ai 407 € per trattamenti
con i raggi X. Il costo per quality-adjusted-life-year (QALY) è stato pure stimato in
letteratura [93] ma gli autori convengono che i dati a nostra disposizione sono ancora
troppo scarsi per ottenere stime ragionevoli.
A breve termine si pensa che la programmazione di frazionamenti minori dei
trattamenti possano ridurre ulteriormente i costi dell’adroterapia. Lo sviluppo di
nuove o migliori tecnologie accelerative che risultino più compatte, robuste e di facile
utilizzo può senza dubbio abbattere i costi dei trattamenti.
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Protocollo Descrizione Protocollo P/C Frazioni
01/2011
V.2.0










Radioterapia mediante protoni dei meningiomi intracranici P 30-33
S4/2011/P Radioterapia mediante protoni dei tumori dell’encefalo P 22-30
05/2011
V.1.0





Boost di Radioterapia mediante protoni di neoplasie
localmente avanzate del distretto cervico-cefalico
P 8-15
S7/2012/P Radioterapia mediante protoni dei gliobastomi P 37
S8/2012/P Ritrattamento mediante radioterapia con protoni dei
cordomi e dei condrosarcomi del rachide recidivi
P n.a.(1)
S9/2012/C Radioterapia mediante ioni carbonio del carcinoma adenoi-
deo cistico delle ghiandole salivari
C 16
S10/2012/C Ritrattamento mediante radioterapia con ioni carbonio degli
adenomi pleomorfi recidivi
C 16
S11/2012/C Ritrattamento di tumori rettali ricorrenti con ioni carbonio C d.e(2)
S12/2012/C Sarcomi (ossei e dei tessuti molli) del distretto cervico-
cefalico
C 16
S13/2012/C Sarcomi (ossei e dei tessuti molli) del tronco C 16
S14/2012/C Recidive di neoplasie del distretto cervico-cefalico C 10-30
S15/2012/C Melanomi maligni delle mucose delle prime vie aerodigestive C 16
S16/2012/C Carcinoma della prostata ad alto rischio C 16
S17/2012/C Tumori primitivi e secondari dell’orbita C 16
S18/2013/C Tumori del pancreas C 12
S19/2013/C Neoplasie primitive maligne del fegato C 12
S20/2013/C Ritrattamento mediante radioterapia con ioni carbonio dei
cordomi e dei condrosarcomi del rachide recidivi
C 12-20
S21/2013/C Radioterapia mediante protoni del melanoma oculare P 4
S22/2013/C Approccio multidisc. per tumori dei seni paranasali operabili
a prognosi sfavorevole. Protocollo: SINTART1.
P/C n.a.(3)
S23/2013/C Approccio multidiscip. per la cura dei tumori dei seni pa-
ranasali non operabili a prognosi sfavorevole. Protocollo:
SINTART2.
P/C n.a.(3)
(1) Data la complessità della re-irradiazione e la sua finalità radicale e considerando l’elevato rischio di eﬀetti indesiderati
gravi la prescrizione della dose dovrà avvenire in maniera articolata e personalizzata sul caso singolo.
(2) d.e. Dose escalation. I pazienti saranno trattati con 7 livelli di dose totale partendo da 3 GyE x 12 frazioni fino a 3
GyE x 18 frazioni.
(3) Il numero di frazioni è molto variabile in base alle caratteristiche dei pazienti e al tipo di particella adottata. In atto
studio di fase II di trattamento integrato chemioterapico, chirurgico e radioterapico (con protoni e/o ioni pesanti) allo
scopo di identificare un approccio terapeutico più eﬃcace e con minor tossicità.
(4) In collaborazione con altri centri. L’arruolamento dei pazienti non sarà attività esclusiva del CNAO.
Tabella 1.4: Protocollo dei trattamenti adroterapici del CNAO.
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PMMA Polimetilmetacrilato (C5O2H8), materiale plastico dotato di caratte-
ristche fisico-chimiche simili al tessuto umano
SOBP Spread Out Bragg Peak (sezione 1.2.2) sovrapposizione di diversi fa-
sci con diﬀerenti pesi e range per ottenere una distribuzione di dose
uniforme nel volume tumorale
OAR Organ at Risk, organi che devono essere preservati dal danneggiamneto
da radiazione
LET Linear Energy Transfer, (in italiano trasferimento lineare di energia’)
è definita come l’energia trasferita da una radiazione ionizzante ad un
materiale.
RBE Relative Biological Eﬀectiveness, in radiologia è il rapporto tra la do-
se imaprtita con rfotoni e con particelle che ottengono la medesima
eﬃcacia bioligica.
OER Oxygen Enhancement Ratio, si definisce come il rapporto dell’eﬀet-
to della radiazione ionizzante sui tessuti in ipossia e in presenza di
ossigeno.
TCP Tumor control probability, descrive la probabilità del controllo del
tumore durante un trattamento radioterapico.
NTCP Normal Tissue Complication Probability, descrive la probabilità di
portare dei danni ai tessuti sani durante un trattamento radioterapico
PET Positron Emission Tomography, tomografia a emissione di positroni,
tecnica di medicina nucleare e di diagnostica medica utilizzata per la
produzione di bioimmagini.
MRI Magnetic Resonance Imaging, (imaging a risonanza magnetica), è una
tecnica di generazione di immagini usata prevalentemente a scopi dia-
gnostici in campo medico, basata sul principio fisico della risonanza
magnetica nucleare.
CT Computed Tomography, tomografia computerizzata, metodica diagno-
stica per immagini che sfrutta radiazioni ionizzanti (raggi X) e con-
sente di riprodurre sezioni o strati (tomografia) corporei del pazien-
te ed eﬀettuare elaborazioni tridimensionali con l’ausilio di supporto
informatico.
IMRT Intensity-Modulated Radiation Therapy, metodica avanzata per la pro-
grammazione di un trattamento radiante mediante l’impiego di campi
multipli ad intensità di dose modulata e non uniforme.
SBRT Stereotactic Body Radiation Therapy, è una innovativa tecnica radio-
terapica non invasiva basata su sistemi di localizzazione del bersaglio
di alta precisione (mediante localizzatori stereotassici).
TPS Treatment Planning System, comprende diverse fasi come lo studio e
l’individuazione della zona tumorale, l’ottimizzazione della direzione
del fascio di irraggiamento e della quantità di dose necessaria.
Tabella 1.6: Principale glossario usato in questa tesi.
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Particle Therapy Patient Statistics (per end of 2013)
COUNTRY SITE
Belgium Louvain-la-Neuve p 1991 (-1993) 21 1993 ocular tumors only
Canada Vancouver (TRIUMF) S 1979 (-1994) 367 1994 ocular tumors only
Canada Vancouver (TRIUMF) p 1995 175 Dec-13 ocular tumors only
Czech Rep. Prag (PTCCZ) p 2012 140 Dec-13
China Wanjie (WPTC) p 2004 1078 Dec-13
China Lanzhou C ion 2006 213 Dec-13
England Clatterbridge p 1989 2446 Dec-13 ocular tumors only
France Nice (CAL) p 1991 4936 Dec-13 ocular tumors only
France Orsay (CPO) p 1991 6432 Dec-13 5082 ocular tumors
Germany Darmstadt (GSI) C-ion 1997 (-2009) 440 2009
Germany Berlin (HMI) p 1998 2312 Dec-13 ocular tumors only
Germany Munich (RPTC) p 2009 1811 Dec-13
Germany HIT, Heidelberg C ion 2009 1368 Dec-13
Germany HIT, Heidelberg p 2009 503 Dec-13
Germany WPE, Essen p 2013 32 Dec-13
Italy Catania (INFN-LNS) p 2002 293 Nov-12 ocular tumors only
Italy Pavia (CNAO) p 2011 76 Dec-13
Italy Pavia (CNAO) C ion 2012 105 Dec-13
Japan Chiba p 1979 (-2002) 145 2002 ocular tumors only
Japan Tsukuba (PMRC, 1) p 1983 (-2000) 700 2000
Japan Chiba (HIMAC) C ion 1994 8073 Dec-13 377 with scanning
Japan Kashiwa (NCC) p 1998 1226 Mar-13
Japan Hyogo (HIBMC) p 2001 4223 Dec-13
Japan Hyogo (HIBMC) C ion 2002 1935 Dec-13
Japan WERC p 2002 (-2009) 62 2009
Japan Tsukuba (PMRC, 2) p 2001 2967 Dec-13
Japan Shizuoka p 2003 1590 Dec-13
Japan Koriyama-City p 2008 2306 Dec-13
Japan Gunma C ion 2010 985 Dec-13
Japan Ibusuki (MMRI) p 2011 919 Dec-13
Japan Fukui City (Prefectural Hospital) p 2011 428 Dec-13
Japan Nagoya PTC, Nagoya, Aichi p 2013 199 Dec-13
Japan Tosu (Saga-HIMAT) p 2013 62 Dec-13
Poland Krakow p 2011 39 Dec-13 ocular tumors only
Russia Dubna (1) p 1967 (-1996) 124 1996
Russia Moscow (ITEP) p 1969 4320 Dec-13
Russia St. Petersburg p 1975 1386 Dec-12
Russia Dubna (JINR, 2) p 1999 995 Dec-13
South Africa iThemba LABS p 1993 521 Dec-13
South Korea Ilsan, Seoul (NCCR) p 2007 1266 Dec-13
Sweden Uppsala (1) p 1957 (-1976) 73 1976
Sweden Uppsala (2) p 1989 1356 Dec-13
Switzerland Villigen PSI (Piotron) S 1980 (-1993) 503 1993
Switzerland Villigen PSI (OPTIS 1) p 1984 (-2010) 5458 2010 ocular tumors only
Switzerland Villigen-PSI, incl OPTIS2 p 1996 1581 Dec-13 695 ocular tumors
USA, CA. Berkeley 184 p 1954 (-1957) 30 1957
USA, CA. Berkeley He 1957 (-1992) 2054 1992
USA, NM. Los Alamos S 1974 (-1982) 230 1982
USA, CA. Berkeley ions 1975 (-1992) 433 1992
USA, MA. Harvard (HCL) p 1961 (-2002) 9116 2002
USA, CA. Loma Linda (LLUMC) p 1990 17829 Dec-13
IN., USA Bloomington (MPRI, 1) p 1993 (-1999) 34 1999 ocular tumors only
USA, CA. UCSF - CNL p 1994 1621 Dec-13 ocular tumors only
USA, MA. Boston (NPTC) p 2001 7345 Dec-13
USA, IN. Bloomington (IU Health PTC) p 2004 1927 Dec-13
USA, TX. Houston (MD Anderson) p 2006 4746 Dec-13
USA, FL Jacksonville (UFPTI) p 2006 5085 Dec-13
USA, OK. Oklahoma City (ProCure PTC) p 2009 1364 Dec-13
USA, PA. Philadelphia (UPenn) p 2010 1750 Dec-13
USA, IL. CDH Warrenville p 2010 1329 Dec-13
USA, VA. Hampton (HUPTI) p 2010 767 Dec-13
USA, NY. New Jersey (ProCure PTC) p 2012 512 Dec-13
USA, WA Seattle (SCCA ProCure PTC) p 2013 86 Dec-13
USA, MO. St. Louis (S. Lee King PTC) p 2013 1 Dec-13










WHERE FIRST (-LAST) 
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Martin Jermann, PTCOG Secretary
Figura 1.36: Statistiche dei pazienti trattati con particelle nel mondo, Giugno 2014, fonte Particle
Therapy Co-Operative Group (PTCOG) [3].
45
Adroterapia e suoi principi fisici
Figura 1.37: Centri attivi di trttamento con i protoni(rosso-arancione) e ioni carbonio (verde) nel






Per poter sfruttare la precisione intrinseca dell’adroterapia, è necessario poter con-
trollare il trattamento mentre questo avviene. L’obiettivo principale è quello di
verificare che il profilo di irraggiamento corrisponda a quello della pianificazione del
trattamento medico.
Nell’applicazione clinica esistono una serie di diﬃcoltà che devono essere tenute in
considerazione. Queste tematiche vengono aﬀrontate alla Sezione 2.1: spesso infatti
sono presenti delle incertezze nella valutazione del range eﬀettivo delle particelle nei
tessuti, e, inoltre, possono intervenire variazioni anatomiche o di densità tra una
frazione e l’altra del trattamento dovute per esempio ad un’evoluzione del tumore
soprattutto nell’intervallo tra frazioni di trattamento.
In Sezione 2.2 vengono mostrati i principi base per il monitoraggio della do-
se depositata all’interno del paziente, che prevedono la rivelazione delle particelle
secondarie emesse: principalmente fotoni o particelle cariche.
Esistono attualmente tre possibili tecniche. La prima viene descritta alla Sezione
2.2.1 e sfrutta il decadimento β+; verrà dunque confrontato l’utilizzo di scanner
PET in medicina nucleare per ottenere immagini diagnostiche con l’uso fatto in
adroterapia, in cui il nucleo emettitore è generato a seguito della reazione nucleare
tra lo ione incidente e un nucleo del bersaglio.
La seconda descritta alla Sezione 2.2.2 viene descritto l’utilizzo dei fotoni emessi
da diseccitazioni nucleari: da una loro misura può essere infatti determinata la di-
stribuzione di energia rilasciata dagli adroni. Su questo tema si basa principalmente
questo lavoro di tesi.
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Infine la Sezione 2.2.3 tratta del tracciamento delle particelle cariche secondarie
emesse per ricostruire il profilo di dose all’interno del paziente. Un aspetto impor-
tante è lo studio dell’angolo di emissione. Verrà presentato dunque in primo luogo un
metodo di ricostruzione del profilo longitudinale delle particelle secondarie emesse a
90° e in seconda battuta una misura dello spettro in energia ricavato a piccoli angoli
a seguito dell’irraggiamento con ioni carbonio.
2.1 Problematiche nei trattamenti adroterapici
Alla base di ogni piano di trattamento deve esserci la garanzia di una corretta sommi-
nistrazione della dose terapeutica al target (volume bersaglio) e il maggior risparmio
possibile di dose agli organi sani a rischio, adiacenti alla zona irradiata. É importante
eseguire una terapia eﬃcace per cercare di sconfiggere la malattia e ridurre il rischio
di recidive al paziente sottoposto alla terapia. Anche per i trattamenti palliativi lo
scopo è ridurre al minimo i sintomi dati dalla patologia primaria (massa tumorale)
o secondaria (metastasi) in modo da permettere una miglior qualità di vita.
Nella radioterapia tradizionale una parte della radiazione può essere rivelata al
di fuori del paziente stesso, ciò permette una relativa facilità nel posizionamento
del paziente e nell’individuazione dell’eﬀettiva dose depositata in tempo reale. Nel-
l’adroterapia, invece, la maggior parte dell’energia della particella primaria rimane
nei tessuti, ciò rende più problematico ottenere informazioni nella stima dell’esatta
posizione di deposito della dose del trattamento. Vengono dunque eﬀettuate analisi
preliminari in cui vengono spesso utilizzate tecniche di X-ray imaging, di risonanza
magnetica (MRI), fluoroscopia, ultrasuoni o markers esterni combinati con modelli
di adattamento del moto.
Il paziente prima del trattamento radiante verrà sottoposto ad una CT (detta “di
centratura” o di “simulazione”) priva di finalità diagnostiche, ma volta ad ottenere le
immagini della regione di interesse, sede della lesione da irradiare. Si studia quindi
la migliore posizione ed immobilizzazione del paziente che, nelle stesse condizioni,
eﬀettuerà ciascuna seduta di trattamento. Le scansioni CT così eﬀettuate verranno
successivamente inviate al Treatment Planning System (TPS), per il calcolo della
dose.
Il medico radioterapista utilizzando il software del TPS individuerà e “disegnerà”
il volume bersaglio (la sede del tumore), poi in considerazione del tipo di malattia e
degli organi sani coinvolti, il radioterapista prescriverà la dose totale di trattamento,
il suo frazionamento giornaliero e le dosi di tolleranza degli organi a rischio.
Durante il trattamento, il monitoraggio del profilo di dose che caratterizza i fasci
terapeutici è ancora oggetto di ricerca ed è una delle chiavi per il miglioramento e
l’espansione dell’adroterapia. Un primo problema è facilmente deducibile da Figura
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2.1: diﬀerentemente da quanto può succedere nella radioterapia, un piccola diﬀerenza
nella stima della posizione del picco di Bragg può comportare un rilevante sposta-
mento della massima quantità di energia depositata anche nei tessuti sani. Questa
incertezza nel range (discussa già in Sezione 1.3) può essere causata da vari fatto-
ri: dal non perfetto posizionamento e/o dal movimento del paziente, alla variazione
delle condizioni anatomiche del paziente come la diﬀerente massa corporea a seguito
di acquisto e/o perdita di peso oppure diﬀerenti gradi di riempimento delle cavità
nasali se si considera un trattamento nella zona craniale. [7]
Figura 2.1: Trattamento con scanning beams di target mobili. L’impatto del moto per i raggi
C e per gli ioni è mostrato nel pannello di sinistra: una deviazione in posizione per quest’ultimi
comporta una drastica diﬀerenza di dose dove il picco di Bragg è più pronunciato. Il pannnello
di destra invece mostra un piano di trattamento di un carcinoma polmonare trattato con gli ioni
carbonio. Senza compensazione del movimento si vede una distribuzione di dose scadente. Il
tracciamento del movimento (in basso) permette invece il confronto della distribuzione ad un target
stabile. Il volume tumorale è cerchiato in blu e gli organi a rischio in bianco [7].
Gli attuali piani di trattamento sono quindi obbligati a considerare margini di
sicurezza di alcuni millimetri attorno al volume da irradiare. Si vuole cercare di evi-
tare il drastico fall-oﬀ del picco di deposizione in modo da salvaguardare gli organi
a rischio (OAR) [94]. L’utilizzo di un beam scannig attivo (Sezione 1.5.2) necessita
in particolare di una conoscenza molto accurata del posizionamento che influenza
di molto la precisione e l’accuratezza del metodo. Questo è spesso uno dei punti
più critici dell’adroterapia. Ulteriori diﬃcoltà possono insorgere nell’aﬀrontare con
successo quei tumori mobili non localizzati nella zona craniale e dunque soggetti al
movimento degli organi interni a causa della respirazione del paziente. Se l’utilità
delle unità di verifica di trattamento 3D PET sono state già dimostrate, l’attuabi-
lità di tecniche di monitoraggio 4D-PET/CT che tengono conto del movimento del
tumore durante l’irraggiamento sono oggetto di ricerca e sviluppo [95]. In figura
2.2 è mostrato il risultato dell’irraggiamento di un fantoccio di PMMA in cui è sta-
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to simulato il movimento dovuto alla respirazione. Mentre nell’immagine 3D PET
post-irraggiamento del target, con diﬀerenti range le ricostruzioni sono chiaramente
oﬀuscate, esse sono state adeguatamente corrette con la ricostruzione 4D che mostra
anche una maggiore precisione in confronto al caso statico.
Figura 2.2: Risultati post-irradiazione di un fantoccio di PMMA. L’oﬀuscamento dovuto al movi-
mento respiratorio mostrato al centro può essere notevolmente ridotto da una ricostruzione basata
su una 4D-PET (a destra) che porta a risultati simili alla situazione statica (a sinistra) [95].
Studi e ricerca si concentrano anche sul tracciamento del tumore in modo da
provvedere ad una localizzazione real-time. In questo modo durante l’irraggiamento
stesso è possibile eﬀettuare correzioni alla geometria del fascio incidente così da
compensare il moto. In questo modo si riescono ad ottenere distribuzioni di dose
molto simili alla situazione statica.
2.2 Monitoraggio con i secondari
Tutti i metodi esistenti o recentemente proposti, sfruttano le informazioni fornite
dalla produzione di particelle secondarie (neutre o cariche) indotte dall’irraggiamento
con un fascio adronico e delle conseguenti interazioni. In seguito verranno dunque
aﬀrontati i tre metodi attualmente studiati che sono riassunti in Figura 2.3.
Il possibile trasferimento di energia cinetica dalla particella proiettile a quella
bersaglio può portare quest’ultima ad una configurazione energetica maggiore. La
conseguente diseccitazione può portare all’emissione di fotoni prompt. A seguito
dell’urto, è possibile che l’eccitazione del nucleo bersaglio porti all’emissione di uno
o più nucleoni. Per gli scopi di monitoraggio sono in particolar modo interessanti,
in questo caso, l’emissione di particelle cariche, relativamente facili da tracciare. Un
altro meccanismo di reazione può portare alla formazione di nuclei instabili: come
ad esempio nuclei emettitori β+ attivati a seguito della frammentazione dei nuclei
proiettile e bersaglio. Rivelando i fotoni prodotti dai decadimenti β+ con tecniche
PET è possibile progettare una tecnica di monitoraggio di dose non invasivo.
In seguito ciascuno di questi tre meccanismi verrà approfondito opportunamente.
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Figura 2.3: Rappresentazione pittorica di una reazione nucleare: Sono mostrati tre eﬀetti: l’emis-
sione di un gamma a seguito della diseccitazione nucleare, l’emissione di particelle cariche e infine
l’induzione un decadimento β+ che produce due fotoni in direzioni opposte.
2.2.1 Rivelazione fotoni di annichilazione
PET è l’acronimo per Positron Emission Tomography ed è una tecnica di imaging
per diagnostica medica funzionale, attualmente in uso in molti centri ospedalieri.
Il principio fisico di base sfruttato è il decadimento β+ di un nucleo genitore
(G), processo nel quale un protone p è trasformato in un neutrone n nel nucleo figlio
(F), provocando l’emissione di una particella β, il positrone e+, e di un neutrino
elettronico νe (vedi Figura 2.4).
G(A,Z)→ F (A,Z − 1)
p→ n+ e+ + νe
Figura 2.4: Rappresentazione del decadimento β+ di un nucleo Genitore ad un nucleo Figlio,
immagine da [96].
Il positrone che viene così emesso, perde progressivamente energia nelle collisioni
con gli atomi della materia fino ad incontrare un elettrone. La conseguente annichi-
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lazione produce due fotoni1 back to back a 180° (in approssimazione di decadimento
a riposo) con un’energia di 0.511 MeV.
PET diagnostica
Lo sfruttamento di questo principio fisico si è rivelato fin dalle prime applicazioni di
importanza capitale per la diagnostica in campo medico.
Un tomografo PET può presentare i rivelatori disposti ad anello (o in forme
poligonali) attorno al paziente in modo da poter coprire i 360° di emissione dei
due fotoni back to back. Gli eventi vengono registrati ogni volta che gli elementi
individuano una coincidenza, e attraverso l’uso computerizzato di algoritmi, viene
ricostruita l’immagine del punto di emissione (vedi Figura 2.5).
Figura 2.5: Schema della PET imaging con un full ring detector. L’analisi delle coincidenze via
software permette la ricostruzione dell’immagine di emissione. Immagine da [65].
Nell’ambito della medicina nucleare si utilizzano dei traccianti marcati con isotopi
radioattivi che decadono appunto β+. La PET è rivolta tipicamente all’analisi dei
processi biochimici alla base della funzionalità di organi o tessuti e trova applicazione
principalmente in ambito oncologico. Con questa tecnica si riesce infatti a rilevare il
diﬀerente grado di metabolismo captato dal tessuto tumorale rispetto a quello sano
circostante usando un opportuno radiotracciante [99]. Questa particolarità permette
l’individuazione di anomalie a livello cellulare anche prima che queste si traducano
in modifiche anatomiche visualizzabili con altre tecniche di diagnostica per immagini
(come ad esempio la Risonanza Magnetica e la Tomografia Computerizzata, entrambe
1Più precisamente esistono esistono diverse modalità di annichilazione. In un primo caso (38%
di probabilità) si produce uno stato legato, detto positronio, il cui lo stato fondamentale esiste in
due configurazioni: il para e l’orto-positronio (p − Ps e o − Ps). Il primo decade in due fotoni
[97] con un tempo di vita medio di 125 ps mentre il secondo in tre fotoni [98] in un tempo di vita
medio di 142 ns. La probabilità relativa dei due decadimenti nel vuoto è di circa 1/372 a favore
del decadimento di coppia. Nel 62% dei casi in cui non viene formato alcun stato legato vengono
emessi prevalentemente 2 γ [99].
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tecniche di imaging “morfologico”). Va quindi sottolineato che le immagini prodotte
da un’esame PET sono da ritenersi “funzionali” in quanto danno informazioni sul
metabolismo biochimico.
I principali radioisotopi utilizzati in ambito clinico, con le loro relative proprietà,
sono mostrati in Tabella 2.1.
Isotopo Vita media EMAX (β+)
11C 20.4 min 959 keV
13N 9.96 min 1.20 MeV
15O 2.03 min 1.74 MeV
18F 110 min 633 keV
82Rb 1.25 min 3.40 MeV
124I 4.17 d 2.13 MeV
Tabella 2.1: Alcuni radioisotopi utilizzati nella PET diagnostica con relativi tempi di vita media
e energia massima della particella β [100].
PET in adroterapia
La diagnostica PET con l’uso di radiofarmaci, è oramai una pratica di routine negli
ospedali, pertanto si è pensato fin da subito di sfruttare questa ampia esperienza
acquisita in ambito medico anche per l’adroterapia. A diﬀerenza però dell’uso in
medicina nucleare, in cui, come descritto precedentemente, l’isotopo emettitore è
contenuto in un radiofarmaco somministrato al paziente, nel caso di un trattamento
adroterapico, è la reazione nucleare tra la particella proiettile (protoni o ioni) con un
nucleo del tumore bersaglio che può portare alla creazione di nuclei residui instabili,
tra cui i β+ emettitori (vedi Figura 2.6).
Se il processo fisico è il medesimo, non lo è il numero di decadimenti ottenuti nei
due casi: in Tabella 2.2 sono confrontate le attività della rivelazione dei fotoni PET
in adroterapia con le attività ben maggiori utilizzate in medicina nucleare.
La letteratura riguardante le sezioni d’urto di produzione dei β+ emettitori da
fasci di interesse terapeutico, è limitata e come si vedrà in Sezione 3.2, questo è uno
degli obiettivi dell’esperimento proposto in questo lavoro di tesi.
Attualmente sono in studio diverse applicazioni dello sfruttamento dei fotoni
PET in adroterapia con possibili parametri di interesse clinico quali il range della
particella, la posizione laterale del fascio e il valore locale di dose.
In adroterapia, come visto alla Sezione 1.2.4, i fasci di protoni non frammentano
e inducono così un’attività β+ molto minore rispetto a quella degli ioni carbonio in
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Figura 2.6: Principio della verifica del range “in situ” che sfrutta l’imaging PET. Una piccola
frazione (circa l’1%) delle particelle incidenti viene a formare un nucleo residuo β+ emettitore (nel
caso specifico uno ione 12C viene convertito in un 11C a seguito della frammentazione del fascio
primario). La loro profondità è simile a quella degli ioni primari e può essere monitorata con
l’utilizzo di una camera PET [28].
cui si possono formare emettitori sia dalla particella proiettile che da quella bersaglio.
Come conseguenza l’attività risulta collegata, ma non direttamente proporzionale,
al picco di Bragg. Come mostrato in Figura 2.7, si osserva un picco nell’attività
dei β+ emessi in funzione della profondità vicino al picco di Bragg nel caso degli
ioni carbonio (a destra), mentre la relazione di distribuzione per i protoni appare
decisamente meno correlata (a sinistra) [102]. É importante notare che, a breve
termine, l’informazione ricavata dal profilo longitudinale è correlata al profilo di
dose nella parte distale del picco di Bragg e ci permetta di risalire al range. Nel
lungo periodo, tuttavia, un obiettivo importante è sicuramente quello di ricavare
anche quantitativamente la dose depositata correlandola al profilo di attività.
Figura 2.7: Distribuzioni di dose calcolate (linee tratteggiate) e attività β+ misurate (linee con-
tinue) su un target di PMMA (Polimetilmetacrilato C5H8O2) con un fascio di protoni di 140 Mev
(a sinistra) e un fascio di 260 MeV/u di ioni carbonio (a destra) [102].
Per le ragioni indicate, il controllo della dose nelle radioterapie oncologiche è
cruciale. Un problema importante è rappresentato dall’attività spaziale della di-
stribuzione di dose che non corrisponde con quella ricostruita dall’attività. Devono
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Medicina Nucleare 104 − 105
Tabella 2.2: Confronto tra le diverse attività medie di fasci terapeutici con quelle della medicina
nucleare. Comunicazione privata di V. Patera. Ulteriori misurazioni dettagliate possono essere
trovate in Fiedler et al. [101].
quindi essere utilizzate simulazioni Monte Carlo (MC) come strumenti di confronto.
Questi calcoli dipendono dall’immagine ricavata del tumore del paziente, dal piano
di trattamento studiato e dal tempo di irraggiamento (vedi Figura 2.8).
Figura 2.8: Distribuzione di dose (a sinistra) confrontata con l’attività dei β+ predetta dal piano
di trattamento (al centro) e misurata (a destra) dopo irradiazione con un fascio di ioni carbonio di
un tumore alla base del cranio presso il GSI. Le immagini sono sovrapposte ad un’immagine CT
del cranio. Il tronco encefalico, in bianco, è l’organo a rischio. Si osserva come gli ioni carbonio si
fermino prima del tronco encefalico rispetto a quanto visibile nella predizione [103].
Un metodologia utilizzata per esempio presso il centro ospedaliero del Massachu-
setts General Hospital (MGH) [104] è quella di spostare il paziente presso uno scanner
convenzionale PET/CT. Questo avviene circa 20 minuti dopo l’irraggiamento e viene
misurata l’attività β+ residua. Ovviamente questo metodo non permette di ottenere
tutta l’attività emessa dal paziente a causa dei brevi tempi di vita media di alcuni
radioisotopi come 15O (2 minuti) e 10C (20 secondi). I risultati ottenuti dagli autori
sono comunque positivi perché hanno evidenziato una buona corrispondenza tra le
immagini PET e le simulazioni Monte Carlo con deviazioni del 1-5%.
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Un’alternativa è rappresentata dall’avere uno scanner PET direttamente a di-
sposizione nella stessa sala di trattamento. In Nishio et al. [105] viene integrato
uno scanner PET direttamente nella stanza di trattamento presso il National Cancer
Center a Kashiwa in Giappone. In questo modo conducendo le misurazioni subito
dopo l’irraggiamento, si riesce a preservare una quantità maggiore di radioisotopi
evitando di spostare troppo il paziente. Questa metodologia si è soliti definirla come
in room.
É evidente come l’integrazione di un’unità direttamente attorno al paziente che
permetta un’analisi in beam (ibPET) porterebbe un notevole miglioramento nella
capacità di monitoraggio che può essere eventualmente sfruttata anche per imple-
mentare correzioni in ‘real-time’.
La prima implementazione della PET per il monitoring dell’adroterapia è stata
inaugurata nel 1997 presso il GSI in cui è stato installato un’unità direttamente
integrata nel sistema di deposito della dose (vedi Figura 2.9). Questo ha permesso di
ottenere misurazioni PET nelle pause tra gli impulsi dell’irraggiamento (‘intra spill’)
[102]. Da allora fino al 2008, presso il GSI, sono stati monitorati 440 pazienti che
soﬀrivano di tumori al zona craniale e del collo. L’impatto clinico si è dimostrato
positivo e ha aiutato la verifica e la comprensione del modello fisico.
Figura 2.9: La camera PET in beam del GSI [102]. La freccia (a) indica la direzione de fascio,
(b) mostra il movimento orizzontale e (c) indica la rotazione possibile delle teste del rivelatore.
Esiste un ulteriore fattore che limita la precisione della tecnica ibPET: un sistema,
se integrato direttamente nel sistema di deposito del fascio, non può necessariamente
coprire tutto lo spazio attorno al paziente. Ciò comporta una riduzione dell’angolo
solido e quindi un peggioramento della risoluzione delle immagini ricavate.
Una tecnica per migliorare la qualità delle immagini dell’ibPET è limitare la
regione di interesse delle misurazioni del tempo di volo dei due fotoni incidenti,
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tecnica che viene chiamata Time-of-Flight in-beam PET (TOF-ibPET). Ciò aumenta
la risoluzione e permette un monitoraggio on line in modo da confrontare la mappa
di attività con l’immagine medica programmata dal piano di trattamento [106].
Per far chiarezza è utile quindi riassumere lo stato dell’arte nella rivelazione dei
fotoni PET come mostrato in Tabella 2.3.
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Tabella 2.3: Confronto valutativo delle tre diverse tecniche PET [107].
Lo sviluppo e lo studio delle tecniche in beam sono giustificate dal problema
del wash out degli emettitori dalla zona colpita come conseguenza del metabolismo
del paziente. Come illustrato in Tabella 2.1, i tempi di vita media di questi isotopi
sono lunghi rispetto ai tempi cinematici dei fotoni e allo stesso tempo corti rispetto
ai tempi medi di rivelazione e di applicazione clinica. Per ovviare a questo tipo di
problemi di carattere metabolico, si stanno sviluppando tecniche complementari di
rivelazione dei gamma prompt prodotti dalle diseccitazioni nucleari (si rimanda per




Il metodo di monitaraggio preso in esame in questa sezione è la tecnica collegata alla
rivelazione dei gamma da diseccitazione nuclere il cui studio è il pricipale soggetto
di questo lavoro di tesi.
Quando un adrone di energia E urta quasi elasticamente un nucleo, esso si diﬀon-
de con un energia E￿, impartendo così al nucleo bersaglio un’energia Enuc = E−E￿.
Il nucleo così eccitato, tende a ritornare al suo stato fondamentale attraverso un
processo chiamato ’evaporazione’ (vedi Figura 2.10) in cui vengono emessi uno o più
nucleoni e/o un fotone. Nel nostro caso specifico siamo interessati alle reazioni di
emissione di un fotone: viene mostrata a titolo di esempio una reazione periferica di
uno ione elio con un nucleo di 12C che emette la tipica riga a 4.44 MeV:
He+12 C → He￿ +12 C∗ 12C∗ ⇒12 C + γ4.44MeV
I fotoni prodotti in questo tipo di reazione sono detti fotoni prompt in quanto
la loro emissione avviene entro meno di un nanosecondo dall’impatto del fascio sul
bersaglio.
Figura 2.10: Rappresentazione schematica di collisioni periferiche nucleari con specificati i diﬀe-
renti meccanismi di frammentazione provocati da un proiettile di carbonio (a destra, frammenti del
proettile e del target) e di protoni (a sinistra, frammenti del target). Sono mostrati anche diversi
prodotti della reazione come l’evaporazione di nucleoni e frammenti leggeri e l’emissione di gamma.
Immagine adattata da [28].
Studi recenti [108] (vedi Figura 2.11), hanno dimostrato che, nelle terapie con
protoni e ioni carbonio, la misura dei fotoni prompt è correlata con la distribuzione
di energia rilasciata dagli adroni nella materia. Infatti si evidenzia un massimo ben
definito tra la distribuzione del punto di emissione dei fotoni prompt e il picco di
Bragg.
Questa caratteristica è visibile nei risultati di un esperimento svoltosi ai labo-
ratori del GANIL (Caen, Francia) [109], in cui si è misurato il profilo di emissione
longitudinale dei prompt a seguito dell’interazione tra un fascio di ioni carbonio da
73 MeV/u e un fantoccio di PMMA. Il profilo dei prompt rivelati a 90° e opportuna-
mente collimati, è mostrato in Figura 2.12 in funzione del cammino longitudinale del
fascio mentre nella parte in basso è mostrata una foto del bersaglio di PMMA. L’area
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Figura 2.11: Confronto delle distribuzioni di dose in funzione della profondità misurate con un
Prompt Gamma Scanner (PGS in legenda) a diﬀerenti energie di un fascio di protoni a 100, 150 e
200 MeV/u. Immagine da [108].
in giallo sul bersaglio, progressivamente più scura all’aumentare della dose rilasciata,
rappresenta il danneggiamento del materiale ad opera della radiazione incidente e
permette di identificare il range del fascio. Il confronto tra il profilo longitudinale e
l’estensione della regione in giallo mostra come l’emissione dei prompt sia fortemente
correlata con il cammino degli ioni nel bersaglio.
Al contrario del metodo PET, l’emissione dei fotoni prompt avviene entro di po-
chi ns, di conseguenza l’informazione sul profilo di dose ottenuta con questa tecnica
risulta indipendente dai processi di trasporto metabolici. Questa caratteristica rende
la dosimetria da fotoni prompt di grande interesse nell’ambito dell’adroterapia, in
quanto permetterebbe un monitoraggio del fascio non invasivo e contemporaneamen-
te all’irraggiamento del paziente.
Il principale obiettivo di questo lavoro di tesi è quello di misurare lo yield dei
fotoni prompt emessi da un target di PMMA irradiato con fasci di elio e ossigeno.
L’utilizzo di questi fasci è per certi versi davvero innovativo, ciò nonostante è auspi-
cabile il confronto dei risultati ottenuti con quelli presenti nella letteratura relativa
alle tecniche di monitoraggio per uso medico. In questo ambito, citiamo lo studio
condotto a Catania con un fascio di Carbonio da 80 MeV che ha misurato l’emissione
dei fotoni prompt da un target di PMMA [110].
Inoltre, in un recente articolo [111] si sono studiati importanti parametri che influen-
zano le relazioni tra il profilo dei fotoni di diseccitazione e la dose depositata in un
fantoccio cilindrico con l’ausilio di simulazioni Monte Carlo basate su codice Geant4
based TOPAS [112]. Nel talk di Paola Sala [113] si è mostrato lo yield dei fotoni
emessi con un fascio di protoni di 160 MeV su un target di PMMA (mostrato in Figu-
ra 2.13). Si evince un buon accordo tra i dati sperimentali e la simulazione ottenuta
con FLUKA [114] [115]: entrambi mostrano chiaramente le righe di emissione a ∼4.4
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MeV del Carbonio e quelle a ∼6.1 MeV dell’Ossigeno, nuclei presenti nel target. I
picchi antecedenti a ∼ 3.9 e ∼ 3.4 MeV e a ∼ 5.6 MeV e ∼ 5.1 MeV rappresentano i
picchi di single e double escape.2
Figura 2.12: In alto: numero dei fotoni prompt prodotti dall’irraggiamento di un bersaglio di
PMMA con un fascio di ioni carbonio di energia per nucleone pari a 73MeV/u, in funzione della
posizione longitudinale del bersaglio. In basso: foto del fantoccio di PMMA aﬃancata da un
righello dopo l’irraggiamento. La regione in giallo indica il danneggiamento del materiale causato
dalla radiazione incidente e permette di identificare il range del fascio di ioni nel bersaglio [109].
2In un rivelatore reale, se l’energia del γ è superiore alla soglia di 1022 keV, può portare alla
creazione di una coppia e-/e+ e alla conseguente creazione di due fotoni di annichilazione da 511
keV. Se uno dei due fotoni riesce a fuoriuscire dal mezzo senza essere rivelato si perdono 511 keV e
si parla di single escape, mentre se entrambi riescono a sfuggire si parla di double escape.
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Tabella 2.4: Energie di emissione dei fotoni prodotti a seguito della diseccitazione nucleare. Sono
riportate le principali righe nel range di 1.5-7.5 MeV dei nuclei di interesse per il nostro target di
PMMA [116].
Figura 2.13: Confronto tra dati e simulazione FLUKA dello yield dei fotoni emessi con un fascio
di protoni di 160 MeV su un target di PMMA. Si nota un buon accordo tra i dati e simulazione
in quanto entrambi mostrano chiaramente le righe di emissione a ∼4.4 MeV del Carbonio e quelle
a ∼6.1 MeV dell’Ossigeno e i rispettivi picchi antecedenti a ∼ 3.9 e ∼ 3.4 MeV, e a ∼ 5.6 e ∼ 5.1
MeV dovuti al single e double escape.
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2.2.3 Emissione di particelle cariche
É attualmente in studio la possibilità di utilizzare le particelle secondarie emesse
nell’interazione tra il fascio incidente e i nuclei del tessuto come ulteriore tecnica
di monitoring. Lo studio dedicato a questo nuovo tipo di rivelazione risulta parti-
colarmente interessante perché è appunto una caratteristica dei carichi quella della
relativa facilità di tracciamento e di un’ottima eﬃcienza di rivelazione. Tramite una
back-projection è quindi possibile una ricostruzione del punto di origine, che può
essere dunque correlato con il profilo di dose rilasciato (vedi Figura 2.14).
Figura 2.14: Rappresentazione grafica per l’individuazione del punto di emissione tramite una
ricostruzione della traccia attraverso un’analisi del tempo di volo. In figura è mostrato un rivelatore
LYSO posto a 90° rispetto alla direzione del fascio [117].
Si riporta la misura dei flussi di particelle cariche prodotte dal fascio di ioni
carbonio di 220 MeV/u presso il GSI [117], metodo che verrà utilizzato anche per
l’analisi dei dati di HIT. Le misurazioni sono state eﬀettuate in un setup sperimentale
di 90° e di 60° rispetto alla direzione del fascio che irradia un target di PMMA.
Il metodo prevede il fit della distribuzione spaziale dei secondari prodotti (in












￿ + p5 (2.1)
I parametri p3 e p1 sono correlati rispettivamente al fronte di salita e discesa della
distribuzione mentre p4 e p2 alle corrispettive pendenze. Il contributo del fondo è
determinato dal parametro p5. Per caratterizzare il profilo longitudinale sono state
definite due quantità∆40 e δ40 definite come in Figura 2.15 a destra. La quantità∆40
rappresenta la larghezza della distribuzione f(x) al 40% dell’altezza massima, mentre
Xleft e Xright definiscono le relative posizioni proiettate sull’asse x. La quantità δ40
è la distanza tra Xleft e l’intercetta con lo zero dell’asse x della tangente di f(x) a
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x = Xright. Grazie a questi fit si riesce ad interpolare il profilo longitudinale della
deposizione in energia e ricavare la posizione del picco di Bragg. La precisione del
metodo è influenzato dallo scattering multiplo dei frammenti all’interno del paziente,
dalla statistica di raccolta e dalle fluttuazioni intrinseche nel processo di emissione
legate all’interazione nucleare.
Figura 2.15: A sinistra: distribuzione simulata della dose in funzione della profondità (superficie
tratteggiata) sovraimposta al profilo longitudinale delle particelle secondarie emesse a 90° in funzione
della profondità del target. A destra: profilo longitudinale dei frammenti carichi dentro il target a
90° con sovrapposta la funzione di distribuzione di equazione 2.1. Le frecce tratteggiate e continue
mostrano ∆40 e δ40 e viene indicata la posizione di Xleft e Xright. Immagine da [117].
Nel caso del trattamento con ioni carbonio, si è verificato che, durante le col-
lisioni nucleari degli ioni primari del fascio lungo il percorso, vengono generati un
gran numero di protoni (vedi Figura 2.16 [34]). Per quanto riguarda invece lo studio
dell’emissione dei protoni ad angolo maggiore citiamo due lavori antecedenti all’e-
sperimento soggetto di questa tesi. Presso i Laboratori Nazionali del Sud (LNS) a
Catania, con un fascio di ioni carbonio di 80Mev/u, è stato eﬀettuato un esperimento
rivolto alla misurazione dello spettro dei protoni rivelati ad un angolo di 90° rispetto
alla direzione del fascio, in questo modo è stato possibile ricavare la posizione del
picco di Bragg [118]. In Germania, presso il GSI, il fascio degli ioni carbonio aveva
un’energia superiore, ovvero di 220 MeV/u, e si è studiato lo yield dei carichi in due
diverse configurazioni: a 60° e 90° [117].
Tali protoni, generati dai nuclei proiettile, hanno una probabilità di distribuzione
di velocità e angolo di emissione tali da permettere la fuoriuscita dal paziente e la
possibilità di essere rivelati da detector posti oltre il paziente stesso. L’obiettivo è
dunque quello di controllare l’eﬀettivo range degli ioni, confrontando la distribuzione
dei vertici così ricostruiti con quella calcolata dal piano di trattamento e quella
misurata durante l’irraggiamento (questo confronto, con l’ausilio di scanner PET
come descritto in Sezione 2.2.1, può essere approfondito in [103]).
In questo ambito, una modalità di controllo del range degli ioni è stato proposto
per la prima volta da Amaldi et al. [119]. Questo metodo è chiamato Interaction
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Figura 2.16: Spettri in energia dei protoni, deuteri e trizi secondari misurati a diversi angoli da
0° a 30°. I dati sono confrontati con simulazioni Monte Carlo (code PHITS, linee continuee). A
piccoli angoli e ad enrgie superiori di 150 MeV/u lo spettro del deuterio (quadrati bianchi) contiene
piccoli contributi dai trizi. Le linee tratteggiate indicano una stima della decomposizione dei due
contributi [34].
Vertex Imaging (IVI) ed è basato sulla rivelazione dei protoni secondari emessi per
ricostruire il vertice di emissione all’interno del paziente.
Quello che si vuole ottenere in un caso di beam delivery attivo è un monitoraggio
real-time di ogni singolo ’pencil beam’ andando a determinare la posizione del picco
di Bragg istante dopo istante. Per scopi di adroterapia sono stati considerati due
metodi: (i) single-proton detection (SP-IVI) dove viene ricostruito il vertice dal con-
fronto della traiettoria del protone con la direzione del fascio fornito da un rivelatore
primario di tracciamento (hodoscope) che fornisce le coordinate spaziali e temporali
e (ii) Double-Proton detection dove due traccie vengono intersecate tra loro per otte-
nere la posizione del vertice [120]. Sebbene quest’ultima tecnica comporti un drastico
abbassamento della statistica di rivelazione è comunque da tenere in considerazione
data la maggiore semplicità del setup sperimentale che non richiede un rivelatore
primario di traccia.
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Figura 2.17: Schema artistico dell’Interaction Vertex Imaging. L’hodoscope traccia gli ioni for-
nendone le coordinate spaziali e temporali. Nel single single-track vertexing il vertice è ricostruito
dall’intersezione della traiettoria della particella con la direzione del fascio incidente fornito dal-
l’hodoscope. Nel multitrack vertexing, invece, il vertice è ricostruito dall’intersezione di due o più






In questo capitolo verrà descritto l’esperimento di questo lavoro di tesi che è stato
condotto presso l’Heidelberg Ion-Beam Therapy Center, situato in Germania.
La prima Sezione 3.1 descrive tale centro medico: ne viene citata brevemente la
storia e gli studi condotti, mostrando le specifiche dell’apparato di accelerazione e
della struttura.
Nella Sezione 3.2 vengono discussi gli obiettivi e gli scopi dell’esperimento. Questi
sono principalmente legati alla ricerca di base sulle tecniche di monitoraggio della do-
se (viste in Capitolo 2) e possono essere suddivise nell’analisi delle particelle cariche,
neutre, dei frammenti e dell’analisi in-beam PET.
Per riuscire a soddisfare questi scopi è necessario un set di rivelatori relativamente
complesso che viene descritto in Sezione 3.3 insieme al resto del setup sperimenta-
le. Qui vengono inoltre approfondite le specifiche e le caratteristiche dei rivelatori
utilizzati descrivendone il loro utilizzo nell’esperimento.
La Sezione 3.4 è dedicata alla descrizione della catena elettronica di lettura dei
segnali provenienti dai rivelatori che si compone di elementi modulari nello standard
NIM e VME .
Infine, in Sezione 3.5, verrà trattata l’elaborazione dei dati, descrivendo il software
necessario per il trattamento dei segnali digitali registrati.
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3.1 HIT, Heidelberg Ion Therapy Center
Nel 1994 in Germania presso l’acceleratore del GSI, è iniziato un progetto pilota
per lo sfruttamento dell’accelerazione degli ioni per l’applicazione medica. Il suo
sincrotrone è stato il primo in Europa a trattare tumori profondi con gli ioni.
Grazie all’esperienza positiva nei test clinici dei partner sui primi pazienti [121]
e la vicinanza geografica, è stata dunque programmata la costruzione ad Heidelberg
di un centro ospedaliero dedicato a queste tecniche radioterapiche. L’edificio conta
una superficie di 5000 metri quadrati e i lavori di costruzione sono iniziati nel maggio
del 2004. Nel Novembre 2009 è stato quindi inaugurato, ed è costato 119 milioni €
finanziati per il 50% dall’Heidelberg University Hospital e per la restante metà dal
governo tedesco.
Tale centro detiene diversi primati: è stato il primo centro di tecniche combinate
in Europa, il primo ad utilizzare la terapia con gli ioni con la tecnica di “intensity-
modulated raster scanning” (vedi Sezione 1.5.2), ed ad avere la prima ‘gantry’ rotante
a 360°.
Questa struttura fin dall’inizio si proponeva di investigare in parallelo sia la di-
retta applicazione medica dei fasci adronici sia lo sviluppo e la ricerca delle tecniche
ad essa associate, proponendosi per lo studio di:
• variazione dell’energia e tipologia del fascio dell’acceleratore
• sviluppo e ottimizzazione del raster scanning beam delivery system, sviluppan-
do uno speciale sistema di controllo e di sicurezza.
• programmazione di software orientati al planning dei piani di trattamento
• garantire un programma di ‘quality assurance’ per quanto riguarda la dose e il
posizionamento del paziente
• sviluppo della tecnica PET in-situ e conseguente localizzazione della dose
Dal primo paziente del Novembre del 2009, più di 1500 pazienti hanno beneficiato
della radioterapia nelle due sale a fascio orizzontale e nel 19 Ottobre del 2012 ci sono
stati i primi tre pazienti sottoposti alla radioterapia con la gantry rotante. Dal 2013
si è entrati dunque in pieno regime clinico, con il fascio che è operativo in modalità
continua. In questo modo si riescono a fornire le terapie necessarie a circa 1000
pazienti l’anno.
I pazienti trattati sono aﬀetti da tumori che non possono essere curati con la
radioterpaia convenzionale. Attualmente si sono operati tumori quali il condroma
e il condrosarcoma della base craniale, carcinomi delle ghiandole salivari (compre-
so carcinoma adenoideo cistico), condroma e condrosarcoma nella regione pelvica,
tumori pediatrici e neuro-oncologici, carcinomi alle cellule epatiche, sarcomi ossei
inoperabili e cancro della prostata.
In Figura 3.1 è mostrato un disegno rappresentativo di HIT. Sono presenti 3 sale
di trattamento: due sono dotate di un fascio fisso orizzontale mentre la terza dispone
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dell’innovativa gantry rotante a 360°. In più è disponibile una quarta sala dotata di
un’unità di irraggiamento per la ricerca, test scientifici e progetti di sviluppo. I let-
tini dei trattamenti sono controllati con tecniche automatizzate e possono muoversi
in sei direzioni per selezionare l’angolo ideale di entrata del fascio. Delle guide robo-
tiche digitali e un sistema a raggi x di imaging assicurano prima dell’irraggiamento
il corretto posizionamento del paziente che può essere aggiustato finemente usan-
do il movimento del lettino in modo automatico. Tutte queste componenti legate
all’ambiente clinico sono state fornite dalla Siemens.
La catena di accelerazione consiste in una sorgente di ioni (opportunamente mo-
dificata in base al tipo di ione del trattamento) e in un acceleratore lineare linac
fino a 7 MeV/u come iniettore del sincrotrone di circonferenza 65 m. Il fascio, il cui
range di energia varia dai 50 ai 430 MeV/u, è distribuito da un ‘high energy beam
transport line’ (HEBT) fino alle 4 stazioni, dove H1 e H2 sono le stazioni a fascio fisso
orizzontale e QA (‘Quality Assurance’) la stanza dedicata alla ricerca e allo sviluppo.
Si vuole sottolineare l’importanza della progettazione e della costruzione di una sala
aggiuntiva in un centro adroterapico. In questo modo, in parallelo a quella che è la
diretta applicazione clinica del fascio, l’aspetto di ricerca non è trascurato. Proprio
in questa sala è stato allestito il setup sperimentale dell’esperimento che verrà de-
scritto in dettaglio in seguito. In Figura 3.2 invece è possibile vedere in dettaglio una
rappresentazione della gantry rotante e la relativa stanza di trattamento. Di seguito
in Tabella 3.1 sono riassunti e presentati i principali aspetti della struttura.
Figura 3.1: Overview schematica del sistema di accelarazione di HIT.
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Figura 3.2: Foto delle sale di trattamento di HIT. A sinistra: la gantry rotante che permette
precisioni submillimetriche. A destra: la sala orizzontale con in evidenza i marker e il sistema di
posizionamento del paziente (immagini da [122]).
Particelle utilizzate p, He, C, O
Tipo di acceleratore sincrotrone
Intensità fascio p: 4 · 1010
He: 1 · 1010
C: 1 · 109
O: 5 · 108
Energia fascio p: 48 - 221 MeV/u
He: 50 - 220 MeV/u
C: 88 - 430 MeV/u
O: 104 - 515 MeV/u
Dimensione fascio 4-10 mm FWHM (gaussiana 2D)
Risoluzione range ≈ 1 mm
Stanze trattamento 2 sale con fascio fisso orizzontale
1 gantry rotante 360°
Tecnica di trasporto fascio intensity controlled raster scanning
Area trattamento 20x20 cm2
Omegenità dose ±5% nel 80% del campo di radiazione
PET verifica in-situ della procedura di irradia-
zione
Numero pazienti per anno ￿ 1000
Area edificio ≈ 70x60 m2
Tabella 3.1: Caratteristiche principali di HIT [123] [124].
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3.2 Obiettivi e scopi dell’esperimento
Come si è visto nei capitoli precedenti, i trattamenti con i protoni e gli ioni carbonio
sono tecniche relativamente emergenti. Quello che si vuole evidenziare con questo
lavoro di tesi è dunque la necessità di studi approfonditi sul monitoring della dose
depositata nei trattamenti.
La collaborazione tra l’INFN RDH commissione V, il Centro Fermi e l’università
di Roma La Sapienza ha programmato, sull’esperienza dei passati esperimenti al GSI
e a Catania, un nuovo esperimento condotto a HIT durante il mese di Febbraio del
2014.
Nel 2011 è iniziata una campagna sperimentale per cercare di dare risposte con-
crete e valutare con precisione il flusso di particelle cariche e neutre che emergono da
un target tessuto-equivalente irradiato da diversi ioni rilevanti per l’adroterapia. Nel
marzo di quello stesso anno, sono stati svolti degli esperimenti [110] [118] presso i
Laboratori Nazionali del Sud (LNS) con un fascio di 12C di 80 MeV/u. Si è ricavato
il rate diﬀerenziale di produzione dei protoni e dei fotoni con un’energia maggiore di
2 MeV ed emessi a 90° da un target di PMMA.
Sempre nel Maggio del 2012 presso il GSI, con un setup simile, è stato utilizzato
un fascio di 12C all’energia maggiore di 220 MeV/u. Sono stati ricavati i flussi sia a
90° che a 60° per per le particelle cariche quali i protoni, deuteri e trizi. I risultati
ottenuti mostrano un flusso 100 volte maggiore rispetto all’esperimento di Catania
[117]. L’analisi dei fotoni prompt emessi è invece ancora in fase di pubblicazione.
A HIT i fasci di interesse in questo caso sono 4He, 16O, protoni, 12C, 7Li in ordine
decrescente di interesse. Per il momento la raccolta dati è avvenuta solo per i primi
due fasci di elio e ossigeno: ciò è un aspetto davvero innovativo nello stato dell’arte
attuale della ricerca nell’adroterapia.
Come visto in Sezione 1.6 ciò può aumentare l’applicabilità di queste terapie
ai tumori radio-resistenti incrementando l’eﬃcacia dei trattamenti ed estendendo lo
sviluppo dell’utilizzo dei diversi tipi di ioni.
L’accesso al fascio di Heidelberg è avvenuto tramite il progetto europeo ULICE
(Union of Light Ion Centres in Europe [125]) che garantisce l’accesso transnazionale
per ricerca alle strutture di adroterapia.
Dallo studio dei secondari prodotti dalla reazione tra il fascio incidente (avente
energia di interesse terapeutico) e il bersaglio, ci si pone l’obiettivo di ricavare sia
il rate che lo spettro in energia. Con tale esperimento, infatti, si cercherà di otte-
nere una conoscenza più approfondita delle tre tecniche di monitoraggio descritte in
Capitolo 2.
Gli scopi, gli obiettivi e le relative misure che vogliono essere portate a termine
da questo esperimento, possono quindi essere riassunte nei macroambiti di (1) analisi
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delle particelle cariche e (2) neutre, (3) studio dei frammenti emessi e (4) rivelazione
dei fotoni PET per tecniche in-beam.
Queste tecniche di rivelazione sono da ritenersi ancora in fase di studio e sviluppo
per quanto riguarda la loro diretta applicazione in ambito medico. Esse permette-
rebbero una valutazione in tempo reale dell’eﬀettiva dose depositata e un miglior
controllo del trattamento.
I dati ricavati serviranno come confronto in simulazioni Monte Carlo sull’inte-
razione adronica basati attualmente su modelli teorici non esatti. Per esempio, per
quanto riguarda FLUKA [114] [115] (ma anche altri codici), la modellizzazione delle
interazioni dell’elio è da ritenersi ancora approssimativa. Questo, fra l’altro, fa capire
che non ci aspettiamo di avere una predizione dello yield che sia totalmente aderente
ai dati.
3.2.1 Analisi particelle cariche
Le particelle cariche secondarie prodotte dall’interazione tra fascio e paziente pre-
sentano alcuni aspetti che le rendono particolarmente interessanti per scopi di mo-
nitoraggio della dose. In prima analisi le particelle cariche hanno la caratteristica,
come visto alla Sezione 1.2, di perdere energia in maniera continua, come prescritto
dall’equazione di Bethe-Block (vedi equazione 1.1). Uno dei nostri obiettivi è dun-
que la stima del range della particella, identificando il picco di Bragg, zona in cui
lo ione primario deposita la maggiorparte della sua energia iniziale. Ciò ci permet-
terebbe di stimare con maggiore precisione il punto di rilascio massimo dell’energia,
che dipende si dall’energia iniziale del fascio, ma pure dalla densità del mezzo che
nell’applicazione clinica non è certo uniforme.
Come mostrato in Sezione 2.2.3, il profilo energetico di emissione longitudinale
delle particelle cariche, visibile in Figura 2.15, ci permette l’identificazione del loro
punto d’origine in tempo reale e stimare il range degli ioni primari.
Serve dunque un rivelatore tracciante in grado di identificare il percorso delle
particelle cariche secondarie che ci permetta di individuarne il vertice di formazione.
Come si vedrà in seguito la scelta è ricaduta sull’utilizzo di una camera a deriva.
Questa metodologia è già stata sviluppata da Piersanti et al. [117] per discriminare
le particelle cariche emesse da un target di PMMA irradiato con un fascio di Carbonio
da 220 MeV/u presso il GSI. In Figura 3.3 se ne mostra la distribuzione del numero
di hit registrati nella camera a deriva utilizzata. Si nota un massimo pronunciato al
valore di 12 che corrisponde al numero dei piani della camera. Ci aspettiamo che siano
solo le particelle cariche ad avere abbastanza energia per lasciare una considerevole
traccia di ionizzazione lungo il cammino all’interno del rivelatore. Può essere quindi
eﬀettuata una selezione imponendo per esempio ai nostri dati un filtro a quegli eventi
che depositano per esempio più di 8 hit, tagliando così la componente neutra.
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Per discriminare ulteriormente tra loro le particelle cariche sarà possibile sfruttare
il grafico bidimensionale che mette in correlazione l’energia rispetto al tempo di volo,
come mostrato in Figura 3.4. In questo modo le diverse popolazioni emesse, quali
protoni, deuteri e trizi, si dispongono in fasce caratteristiche di facile discriminazione.
Figura 3.3: Distribuzione del numero di hit nelle celle della camera a deriva per gli eventi selezio-
nati nel LYSO con energia E>1 MeV a 90° rispetto alla direzione del fascio. In figura è visibile il
confronto tra i dati sperimentali (cerchi) con la simulazione Monte Carlo (linea). Sono mostrati i
diversi contributi dei protoni, deuteri e trizi come mostrato in legenda [117].
Figura 3.4: Distribuzioni del rilascio di energia nel LYSO delle particelle secondarie emesse in
funzione del tempo di volo per le due configurazioni a 90°. Sono mostrate anche le linee che
separano le diverse popolazioni usate per la selezione [117].
3.2.2 Analisi particelle neutre
L’interazione del fascio adronico con il fantoccio di PMMA può portare pure al-
l’emissione di particelle neutre, quali fotoni e neutroni. Una tecnica innovativa e
attualmente in via di sviluppo per il monitoraggio della dose all’interno del pazien-
te, è l’utilizzo dei fotoni prompt da diseccitazione nucleare prodotti dal fascio (vedi
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Sezione 2.2.2), tecnica che permetterebbe un monitoraggio non invasivo e in tempo
reale.
Come visto al paragrafo precedente, una tecnica di selezione della particelle è
utilizzare un rivelatore a gas come tracciatore. In questo caso particolare può essere
applicato un filtro opposto a quello descritto precedentemente, selezionando solo
quegli eventi che non depositano significative tracce all’interno del volume di gas.
Si rende però necessaria la discriminazione delle particelle neutre, in particolar
modo filtrando e rigettando i segnali di fondo causati dai neutroni. Per far ciò si
studia la distribuzione degli eventi registrati in plot bidimensionali confrontando
l’energia e il tempo di arrivo del segnale. Come ben sappiamo il tempo di volo
dei fotoni è determinato dalla costante c. Per i neutroni invece ci si attende una
distribuzione meno uniforme e a tempi maggiori (vedi Figura 3.5).
Figura 3.5: Spettro bidimensionale dell’energia registrata in funzione del tempo di volo di un
esperimento condotto a GANIL (Caen, Francia) delle particelle secondarie prodotte a 90° rispetto
alla direzione del fascio composto da 13C6+ di 73 MeV/u che irraggia un target di PMMA [109].
La selezione a sinistra in nero evidenzia la selezione dei gamma prompt, mentre quella a destra in
rosso i neutroni. Come atteso, il fondo dei neutroni ha un distribuzione dei tempi maggiore e meno
definita rispetto a quella dei fotoni.
La rivelazione di un largo spettro di questi fotoni (0.1-10 MeV) e la misurazione
dei tempi di volo costituiscono dunque la chiave per stimare lo yield e il flusso dei
fotoni prompt. Lo scopo dell’esperimento si prefigge tali stime a 90° e a 60° rispetto
alla direzione del fascio. Questi dati verranno dunque confrontati con i risultati otte-
nuti nelle precedenti campagne sperimentali a Catania e al GSI che hanno utilizzato
fasci di carbonio.
In un trattamento adroterapico genericamente si usa un numero dell’ordine di
109 di ioni per ogni singola energia che individua la sezione longitudinale del volume
tumorale (si riveda Figura 1.31). Si vuole quindi sottolineare l’importanza di stimare
anche quantitativamente il numero di fotoni prompt attesi in confronto al numero
dei primari incidenti per portare allo sviluppo di questa tecnica di monitoraggio.
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3.2.3 Rivelazione dei frammenti
Come visto nella Sezione 1.2.4 ad energie di diverse centinaia di MeV/u le violente
reazioni di interazione nucleare che si verificano tra lo ione-proiettile e un nucleo-
target possono portare a fenomeni di frammentazione di entrambe le particelle.
Tali frammenti secondari, che si comportano a loro volta come proiettili, viaggia-
no ad una velocità prossima a quella degli ioni primari e hanno in genere un range
maggiore. Essi determinano dunque la presenza di una coda nel profilo di dose dopo
il picco di Bragg illustrata in Figura 1.15.
Data la tridimensionalità del problema in esame, si rende necessario uno studio
approfondito della distribuzione angolare di tali frammenti. Essi sono diretti, per
questioni cinematiche, preferenzialmente lungo la direzione del fascio e risultano in
ogni caso più diﬀusi rispetto alla dispersione coulombiana del fascio primario (vedi
Sezione 1.2.3).
L’irraggiamento della zona tumorale deve preservare quegli organi OAR spesso
presenti oltre la zona di massima deposizione di energia che vengono però irradiati
dai possibili frammenti creati. Lo studio di tale flusso è quindi oggetto di ricerca
per il miglioramento della conformità di dose. Il confronto dei diversi tipi di ioni ad
uso terapeutico può migliorare l’approccio alla lotta tumorale. In questo contesto si
inserisce l’innovativo studio per i fasci di elio ed ossigeno per cui non sono disponibili
abbastanza dati in letteratura.
Un punto cruciale in questo tipo di analisi è la discriminazione e l’identificazione
dei vari tipi di frammenti. Un tipico apparato sperimentale per lo studio dei fram-
menti prevede la realizzazioni di telescopi ∆E/E o analisi di energia vs TOF (Time
of Flight), come per esempio nello studio di Gunzert-Marx et al. [34], mostrato in
Figura 3.6 che permette di distinguere chiaramente le diverse popolazioni dei protoni,
deuteri, trizi e ioni leggeri.
Figura 3.6: Esempi di analisi dei dati dello studio di Gunzert-Marx et al. [34].
(a) Correlazione della perdita di energia e dell’energia residuale misurata con un telescopio ∆E−E.
(b) Correlazione dell’energia depositata in un rivelatore BaF2 e il tempo di volo. Si nota ad alta




3.2.4 Analisi fotoni per PET in-beam
Oltre all’emissione diretta di particelle secondarie cariche e neutre, l’interazione tra
gli adroni del fascio con il target può anche generare dei nuclei instabili, che nel loro
processo di decadimento β possono creare un positrone (vedi Sezione 2.2.1).
I principali β+ emettitori che vengono studiati nell’esperimento sono il 11C, 150
e 10C che hanno delle vite medie rispettivamente di 20, 2 minuti e 20 secondi.
Attualmente l’analisi PET comporta lo spostamento del paziente dalla sala di
trattamento primario e, viste le scale temporali in gioco, è evidente in questo caso
la perdita di informazioni importanti.
Tale esperimento quindi ha come obiettivo quello dell’implementazione delle tec-
niche in-beam alla diretta applicazione clinica. Una terapia di questo genere ha lo
scopo di monitorare in vivo, in tempo reale e in maniera tridimensionale la distribu-
zione della dose di radiazione eﬀettivamente rilasciata nel paziente. Lo scopo di tali
studi è garantire a questo metodo di essere in grado di determinare l’accordo tra il
volume bersaglio previsto e il volume realmente irradiato e di diminuire le incertez-
ze di localizzazione e di distribuzione di dose confrontando il piano di trattamento
previsto con quello eﬀettivo durante l’irradiazione [126].
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3.3 Descrizione dell’apparato sperimentale
In questa sezione verrà descritto l’apparato sperimentale. Per capirne appieno le
funzionalità e gli scopi, viene mostrato lo schema di Figura 3.7, mentre in Figura
3.13 ne vengono mostrate alcune foto. Di seguito ne verrà trattato in dettaglio ogni
singolo componente.
Figura 3.7: Schema in scala dell’esperimento a HIT: su un tavolo da 100 x 100 cm sono stati posti
il target di PMMA e i rivelatori SC, LTS, Rn, Rs , STS1; sopra a dei supporti metallici ruotabili
sono stati montati i BGO, STS2. La posizione del LYSO, insieme alla DC, viene regolata in funzione
del picco di Bragg che viene fissato nell’isocentro.
Partendo dall’analisi dello schema mostrato nella figura precedente, si vede a
sinistra l’entrata del fascio adronico. Nel corso di questo esperimento, come già
ribadito, i fasci utilizzati sono l’elio e l’ossigeno che ne rappresentano il vero punto
innovativo di tale lavoro. All’uscita del Beam Exit Window (BEW, visibile anche in
dettaglio in Figura 3.13(a)) il fascio ha un’energia che varia da circa 100 a 150 MeV/u
per quanto riguarda l’elio e da circa 160 a 400 MeV/u per l’ossigeno. Proseguendo
lungo la direzione del fascio, si vede al centro della Figura 3.7 il target, un fantoccio
di PMMA (visibile nella foto in Figura 3.13(b)).
Questa scelta del bersaglio, di cui ricordiamo la composizione chimica C5O2H8,
è in realtà abbastanza comune nelle applicazioni di carattere medico. Tale mate-
riale, infatti, gode della caratteristica di possedere proprietà fisico-chimiche tessuto-
equivalenti.
Il posizionamento del target è un aspetto cruciale per la successiva analisi delle
particelle secondarie emesse. Tramite una simulazione Monte Carlo preliminare è
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stata stimata la posizione del picco di Bragg per il fascio di elio e ossigeno alle di-
verse energie (vedi Figura 3.8). Il bersaglio viene dunque dimensionato in lunghezza
per contenere tutta l’energia dei primari facendo si che il picco di Bragg sia almeno
1 cm entro la fine del blocco. Per le energie utilizzate nell’esperimento, il PMMA
era lungo 7.65 cm, 10 cm e 12.65 cm. La posizione del picco di Bragg, inoltre, de-
termina l’isocentro dell’apparato dal quale vengono posizionati e allineati i rivelatori
circostanti.
Figura 3.8: Posizioni dei picchi di Bragg per l’elio (a sinistra) e per l’ossigeno (a destra) in funzione
dell’energia calcolate tramite simulazioni Monte Carlo.
I rivelatori utilizzati nell’esperimento sono:
• Start Counter (SC): due fotomoltiplicatori (PM) sono connessi ad uno scintil-
latore plastico (materiale EJ-200) di 2 mm di spessore, 30 mm × 30 mm, che
eﬀettua il conteggio del numero di primari e fornisce lo start del tempo di volo;
• Large Thin Scintillator (LTS), (EJ-200) di spessore 2 mm e lunghezza di circa
15 cm, viene utilizzato per la discriminazione delle particelle in quanto fornisce
un segnale temporale per le analisi dei tempi di volo;
• Drift Chamber (DC): una camera a deriva per la ricostruzione in traccia dei
carichi di 21 cm (si veda Sezione 3.3.1 per i dettagli costruttivi), insieme al
LYSO può essere spostato da una configurazione di 90° ad una di 60° rispetto
alla direzione del fascio;
• LYSO (Lu1.8Y0.2SiO5(Ce), ortosilicato di lutezio e ittrio drogato con cesio):
una matrice 2 ×2 di cristalli di scintillatore plastico 30 mm × 30 mm × 120
mm, sono posizionati ad una distanza di ∼ 70 cm dal bersaglio (vedi Figura
3.12(a));
• Short Thin Scintillator (STSs), (EJ-200) dello spessore di 2 mm e di 40 mm x
40 mm di lato, sono denominati “a” i primi a 0°, “b” quelli a 10° e “c” quelli a
30°, e etichettati come “1” il primo e “2” il secondo per individuarne l’ordine (si
veda Figura 3.13(c)). Infatti a coppie possono fornire i Time Of Flight (TOF)
per l’analisi della frammentazione;
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• BGO (Figura 3.13(d)): matrici 2×2 di 4 cristalli di scintillatore inorganico di
Germanato di Bismuto di forma trapezoidale disposti in varie configurazioni
da 0° a 30° (denominati anche qui “a”, “b” e “c”) di lunghezza 240 mm , base
maggiore 60 mm × 60 mm e base minore 47 mm × 47 mm, con una distanza
massima 1,2 m dal target (vedi pure Figura 3.12(b));
• Rn e Rs, composti da matrici 23 × 23 di pixel di cristalli di LYSO (dimensioni:
50 mm × 50 mm × 16 mm), letti da fotomoltiplicatori multianodo Hamamatsu
8500 [127]. Ciascun rivelatore è in realtà composto da due cristalli che ven-
gono in seguito denominati Rn1, Rn2 e Rs1 e Rs2. Le schede di elettronica
per leggere i fotomoltiplicatori hanno in uscita 4 segnali che opportunamen-
te baricentrati permettono di ottenere la posizione ricostruita dei pixel accesi
[128].
3.3.1 Camera a deriva
Prima di descrivere più nel dettaglio tale rivelatore, può essere utile una breve in-
troduzione sul funzionamento e sui parametri fisici chiave che caratterizzano una
generica camera a deriva [129].
La camera a deriva si presenta come un rivelatore a gas in grado di rilevare la
presenza di radiazione che causa, nell’attraversarne il volume attivo, la ionizzazione
degli atomi. Tali rivelatori riescono dunque a fornirci un’informazione spaziale ba-
sata sulla misura del tempo di deriva degli elettroni che vengono raccolti nell’anodo
sagomando opportunamente un campo elettrico. Se è disponibile un segnale di trig-
ger per segnalare l’istante di arrivo della particella, e se è nota la velocità di deriva v,
ecco che la distanza dell’anodo dal punto di origine dell’elettrone creato può essere
ricavata come: x =
￿ t1
t0
v dt, dove t0 e t1 sono gli istanti di arrivo della particella e
del segnale registrato dall’anodo. La velocità di deriva, nelle condizioni reali, non
è mai costante ma si riescono ad ottenere buoni gradi di uniformità con un’attenta
progettazione.
Il vantaggio fondamentale dell’utlizzo di una camera a deriva piuttosto che di un
altro rivelatore a ionizzazione, risiede nel relativamente piccolo quantitativo di cavi ed
elettronica necessari al suo funzionamento, a fronte della possibilità di ottenere ampie
superfici sensibili. Un ulteriore vantaggio è rappresentato dall’ottima risoluzione
spaziale e temporale.
In particolar modo, il nostro rivelatore è formato da 12 piani di fili, 6 disposti
in direzione verticale e 6 in orizzontale. Ciascun piano è composto da tre celle





Figura 3.9: In alto il disegno della meccanica della Camera a Deriva. Sotto lo schema di un
singolo piano della camera a deriva visto lateralmente: i punti rossi identificano i sense wires per
ogni piano. Le dimensioni totali sono 11 × 11 × 21cm3. Per i dettagli costruttivi e meccanici si
rimanda a [130] [32].
Il layout geometrico, l’elettronica front-end e un algoritmo di tracciamento per-
sonalizzato sono stati sviluppati e ottimizzati dai Laboratori Nazionali di Frascati.
Test condotti hanno dimostrato che con fasci di carbonio da 80 MeV/u si ottengono
risoluzioni spaziali di ∼60 µm.
Il voltaggio operativo della camera è di 1.8 kV e la miscela di gas adoperata è
composta da Ar/CO2 80%/20%. La risoluzione spaziale per la singola cella è stata
ottenuta come σDC ≤ 200µm con un eﬃcienza del ≈ 96%.
Le relazioni spazio-temporali ottenute permettono una routine iterativa di rico-
noscimento della traccia e quindi la registrazione del numero di hit, ovvero il numero
di eventi che lasciano un segnale per una determinata cella (vedi Figura 3.10.
Come può essere notato in Figura 3.7, è stato inizialmente scelto un angolo di
rivelazione di 90° che è poi è stato variato fino a 60°.
L’emissione dei fotoni prompt è isotropa, il rate delle particelle cariche nella
configurazione a 60° è maggiore. I frammenti secondari sono prodotti preferibilmente
lungo la direzione del fascio (θ < 90°). Scegliere una configurazione ad angolo minore
aumenta quindi l’accettanza del rivelatore, comportando un alto rate di conteggio
dei segnali ed una maggiore saturazione dei segnali nel sistema di acquisizione.
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Figura 3.10: Esempio di traiettorie per la particella all’interno della camera a deriva, ricostruite
con la procedura di fitting e rappresentate su display grafico tramite ROOT. I fili in cui è stato
rilevato un segnale soni indicati con una circonferenza colorata con diametro proporzionale al tempo
di deriva misurato con il TDC.
Nasce un secondo problema per ogni angolo diverso dalla configurazione a 90°.
Quando la traccia di una particella carica viene ricostruita, la risoluzione spaziale
della posizione di origine all’interno del PMMA peggiora come sin(θ)−1 a causa della
proiezione lungo la direzione del fascio. A piccoli angoli questo può dunque inficiare
la risoluzione spaziale con contributi significativi.
Inoltre se θ ￿= 90°, la forma di emissione deve essere pure convoluta con la larghez-
za del fascio primario (vedi Figura 3.11), aggiungendo un termine ∝ σBeam ·cot(θ) al
profilo di emissione. A causa di queste due considerazioni geometriche l’accuratezza
di tracciamento risulta migliore con angoli di rivelazione grandi.
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Figura 3.11: Disegno della dimensione del fascio incidente. Viene mostrato il contributo nella













Figura 3.12: Rappresentazione pittorica del rivelatore LYSO (a) e BGO (b) visti frontalmente
(non in scala). Il primo è composto da un matrice 2× 2 di cristalli da 1.5 cm avvolti ciascuno con
circa 100 µm di tyvec. Nel secondo invece i 4 cristalli di BGO sono semplicemente adagiati l’uno
sull’altro e infine ricoperti da uno strato di circa 100 µm di teflon per una dimensione totale di 4.7
cm per lato.
3.3.2 Scintillatori
Uno scintillatore è un materiale capace di riemettere radiazione elettromagnetica, in
genere nel visibile o nell’ultravioletto, quando viene attraversato da fotoni o da par-
ticelle cariche. Al proprio passaggio, la particella incidente cede parte della propria
energia allo scintillatore causando, ad esempio, l’eccitazione di un elettrone che si
sposta in un livello ad energia superiore. Quando l’elettrone decade al livello pri-
mario emette un fotone di scintillazione che attraversa il materiale per poi essere
rivelato ed amplificato in genere da un fotomoltiplicatore.
Un tubo fotomoltiplicatore è a sua volta un rivelatore elettronico di luce estre-
mamente sensibile nell’ultravioletto, nel visibile e nel vicino infrarosso, con un ran-
ge specifico che deve essere accoppiato in maniera opportuna allo scintillatore per
l’applicazione a cui è destinato.
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Il funzionamento del fotomoltiplicatore si basa principalmente su due eﬀetti: l’ef-
fetto fotoelettrico e l’emissione secondaria (ovvero la moltiplicazione elettronica). Il
tubo in vetro, al cui interno è stato praticato il vuoto, costituisce la struttura nella
quale sono presenti un anodo e diversi elettrodi che costituiscono i dinodi. I fotoni,
provenienti dallo scintillatore, colpiscono attraverso una finestra di ingresso ricoper-
ta di uno strato di materiale che favorisce l’eﬀetto fotoelettrico ( questa superficie è
chiamata fotocatodo). I fotoelettroni emessi vengono focalizzati da un elettrodi verso
lo stadio di moltiplicazione in cui un campo elettrico via via maggiore accelera gli
elettroni. Quando quest’ultimi colpiscono i dinodi, provocano l’emissione seconda-
ria di diversi alti elettroni, creando un eﬀetto a valanga moltiplicativo che permette
l’amplificazione del segnale.
Un comune tipo di scintillatore, utilizzato anche nel nostro apparato, è del ti-
po organico ‘plastico’. Questi rivelatori sono costruiti con materiali economici e di
facile lavorazione e consentono di ottenere buone prestazioni in termini di eﬃcien-
za di rivelazione con tempi di risposta dell’ordine di qualche nanosecondo. Altri
tipi di scintillatori sono invece i cristalli inorganici che si distinguono per l’elevato
potere d’arresto. Questa caratteristica li rende particolarmente adatti a rivelare la
radiazione penetrante, infatti entrambi i materiali sono caratterizzati da un’elevata
densità. Ciò permette di costruire un rivelatore compatto di piccole dimensioni e con
elevata eﬃcienza di scintillazione. Il cristallo di ortosilicato di lutezio-ittrio drogato
con cerio (LYSO) e il germanato di bismuto (BGO) sono i rivelatori utilizzati in
questo esperimento. In Tabella 3.2 si mostra un confronto tra questi diversi tipi di
scintillatore.
Generalmente i cristalli LYSO sono impiegati nella PET e nella rivelazione dei
fotoni anche più energetici dei canonici 511 KeV. Questo cristallo infatti è dotato
di un’elevata densità che garantisce un elevato potere di frenamento delle radiazioni
elettromagnetiche, pertanto presenta un’alta eﬃcienza di rivelazione e dimensioni più
compatte che permettono di migliorare la risoluzione spaziale. In molte applicazioni
il LYSO è spesso utilizzato come cristallo corto al fine di diminuire il fondo intrinseco
causato dalla propria radioattività, infatti il 176Lu decade β nel 176Hf che emette a
sua volta γ da 307, 202 e 88 KeV. Nelle nostre applicazioni, date le energie in gioco,
questo fondo viene sempre tagliato impostando un taglio a circa 1.5 MeV. Il metodo
alternativo è fare una sottrazione statistica del fondo a posteriori. Poiché siamo
interessati ad evidenziare il contributo importante ad alte energie si è optato per il
primo metodo.
Una delle migliori caratteristiche di questo cristallo che lo fanno preferire nella
rivelazione dei gamma prompt, è il breve tempo di decadimento (τ ￿ 40 ns) che
permette un’ottima risoluzione temporale.
La scelta dei cristalli di BGO per quanto riguarda la rivelazione dei frammen-
ti è presto spiegata: tale cristalle gode di un elevata densità e un alto valore di Z
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che permette di ottenere ottimi poteri frenanti in dimensioni compatte. Caratteri-
stica fondamentale è l’ottima radiation hardness che conduce a bassissimi gradi di
degradazione del cristallo fino a MGy. Inoltre tale cristallo permette di ottenere un’e-
levata risoluzione energetica e una uniforme risposta alla radiazione e ciò lo rende il
candidato ideale per la rivelazione delle particelle cariche emesse a piccolo angolo.
In Tabella 3.2 è riportata una panoramica delle principali caratteristiche tecniche
degli scintillatori utilizzati.
Material NaI(Tl) BGO LYSO EJ-200
Composition NaI(T l) Bi4Ge3O12 Lu1.8Y0.2SiO5 Polyvinyltoluene1
Density (g/cm3) 3.76 7.13 7.4 1.023
Light yield %NaI(Tl) 100 15 75 642
Eﬀ. atomic number 51 74 66 3.3
Radiation Lenght (cm) 2.85 1.10 1.16 ∼40
Decay time (ns) 230 300 40 2.1
Peak wavelength (nm) 410 480 420 425
Num. γ/MeV 38 000 8200 25 000 10 000
Radioactivity no no yes no
Hygroscopicity yes no no no
1 Polimero di base
2 Rispetto all’antracene
Tabella 3.2: Principali proprietà dei cristalli scintillanti utilizzati nel setup sperimentale. [131]
[132]
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(a) Beam Exit Window e rivelatori limitrofi al
PMMA
(b) Foto dettaglio PMMA con scala graduata e
rivelatori Rn e Rs
(c) Foto dall’alto (d) Foto dei rivelatori finali BGO
(e) Moduli dell’elettronica
Figura 3.13: Foto dell’apparato strumentale
85
Apparato sperimentale
3.4 Lettura elettronica dei segnali
Il processamento dei segnali richiede degli strumenti specifici di elettronica di base,
quali ad esempio amplificatori e discriminatori. Per il nostro esperimento, in comune
con quella che è la prassi nella fisica sperimentale, sono stati realizzati elementi
modulari nel cosidetto standard NIM (Nuclear Instrument Module) [133] e nello
standard VME (Versabus Module Eurocard).
Il panorama dei moduli NIM è molto vasto e include sia strumenti analogici che
digitali. Può essere utile ricordare che nei segnali analogici l’informazione è racchiusa
nella forma o nell’ampiezza del segnale, che possono variare in modo continuo durante
l’osservazione. I segnali logici o digitali, invece, hanno forma fissa e possono occupare
solo due stati, yes o no, a cui generalmente si fa riferimento come 0 logico ed 1 logico.
Un segnale di questo tipo, come si vedrà per esempio in seguito, può risultare
comodo per indicare la presenza o l’assenza di una particella in un detector e può
essere sfruttato per incrementare i registri di uno scaler o formare una coincidenza.
In seguito verrà utilizzata una seconda famiglia logica, denominata ECL (Emitter
Coupled Logic), che sta diventando progressivamente più popolare in fisica delle alte
energie in virtù della velocità di trasmissione del segnale [134].
Per i nostri scopi si è reso necessario splittare il segnale dei vari rivelatori per
avere la doppia informazione di carica e tempo. Lo schema mostrato in Figura 3.15
può aiutare il lettore alla comprensione dell’apparato.
Il nostro sistema di acquisizione ha otto tipi di segnali di ingresso, ciascuno per
ogni scintillatore:
- LYSO;
- BGO, per ragioni di chiarezza espositiva non ne viene rappresentata la molte-
plicità in a, b, c;
- LTS;
- SC, è letto da due fotomoltiplicatori;
- STS1, non viene rappresentata la molteplicità tripla;
- STS2, anche qui non viene rappresentata la molteplicità;
- Rn, il segnale è separato in Rn1 e Rn2;
- Rs, il segnale è separato in Rs1 e Rs2;
Tralasciando per un momento il segnale dei rivelatori Rn e Rs di cui si discuterà
in seguito, ognuno dei rimanenti segnali entra in discriminatore Caen N417. La fun-
zione del discriminatore è quella di fornire un segnale digitale nello standard NIM in
corrispondenza del superamento da parte del segnale in input di una soglia imposta-
ta dall’utente (vedi Figura 3.14). Tale unità prevede 8 doppi canali di ingresso. Se
un’entrata è occupata dal segnale di input del fotomoltiplicatore, la seconda viene
utilizzata per sdoppiare il segnale analogico che viene inviato ai moduli QDC (verrà
trattato separatamente in seguito).
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Figura 3.14: Operazione di un discriminatore a soglia. Solo i segnali che superano un certo valore
restituiscono un segnale in uscita.
In tutti gli esperimenti di fisica si vogliono molto spesso isolare certi selezionati
eventi che emergono da una particolare reazione, scartando dunque quelli di fondo
e/o quelli competitivi che si manifestano contemporaneamente. Per far questo è
necessario imporre alcuni criteri di selezione per identificare la reazione desiderata,
per esempio la coincidenza di due segnali, il numero delle particelle secondarie emesse,
il tipo di segnale rilasciato, ecc. La logica elettronica richiesta per queste selezioni è
chiamata trigger.
Prima di mettere in coincidenza i segnali per il trigger è necessario dividere il
segnale di output del discriminatore N417. Per questo scopo si è utilizzato l’unità
Fan-in Fan-out N757 della Phillips Scientific che divide il segnale di input in tre:
un segnale è diretto alle unità che nell’insieme denominiamo ‘Trigger Logic’ mentre
un altro prima di arrivare al TDC passa per un convertitore NIM/ECL (modulo
translator N639).
Per realizzare i trigger del nostro esperimento, sono stati processati i segnali
degli scintillatori, richiedendo dunque la coincidenza con un evento registrato dal
primo rivelatore, lo Start Counter. Come accennato in precedenza, lo Start Counter
ha una doppia uscita. Questi segnali sono stati registrati indipendentemente e in
coincidenza OR e AND tra loro. Per tutte le analisi succesive si è optato come segnale
di riferimento l’OR dei due fotomoltiplicatori che assicura la massima eﬃcienza di
selezione degli ioni del fascio incidente. Alla Tabella 3.3 sono riportati dunque i
trigger utilizzati.
Per quanto riguarda il segnale dei rivelatori Rn e Rs, la lettura elettronica dei
segnali è leggermente diversa. Questi rivelatori hanno un trigger a parte perché
devono lavorare in coppia per rivelare i fotoni emessi back to back dagli emettitori
β+ che si vengono a formare a seguito dell’irraggiamento del PMMA. Ogni rivelatore
ha una doppia uscita: quella logica passa per lo Splitter 454 che invia un segnale
al TDC e uno alla logica per il Trigger; quello analogico passa per (1) un modulo
Fan-in Fan-out in modo da permetterci di settare manualmente gli oﬀset, (2) per la
catena di ritardi e (3) per un attenuatore resistivo per essere letto nell’unità QDC.
Un QDC (Charge-to-Digital Converter), è un modulo che converte l’informazione
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Segnali input Segnale logico Unità coincidenza
SC OR LYSO Trigger LYSO N405
SC OR BGOa Trigger BGOa N756
SC OR BGOb Trigger BGOb N757
SC OR BGOc Trigger BGOc N457
Rn Rs Trigger Rn+Rs N622
Tabella 3.3: Trigger logic con i moduli Caen impiegati
analogica del valor di carica di un segnale ad un’equivalente forma digitale. Il QDC
(vedi Figura 3.16) è un integratore del segnale di corrente che richiede un gate per
definire la finestra di integrazione.
Nel nostro caso il modello utilizzato V792N ospita 16 canali di ingresso che ri-
chiedono un input negativo che integra sulla corrente con 50 Ω di impedenza. Per
ciascun canale, la carica di ingresso è convertita ad un valore di tensione da una
sezione QAC (Charge to Amplitude Conversion). Il range di input nel nostro caso è
0 ÷ 400 pC e gli output di queste sezioni sono quindi convertiti in segnale digitale
da due 12-bit ADC (Analog to Digital Converter), ovvero con 4096 canali.
Poiché il range in energia delle particelle secondarie emesse copre svariati MeV, si
rende necessario attenuare via hardware il segnale proveniente dai fotomoltiplicatori
accoppiati agli scintillatori.
Il range letto in carica dal nostro QDC è appunto fino ai 400 pC, valore che viene
abbondantemente superato dai nostri segnali. Volendo evitare indesiderati eﬀetti
di saturazione, il segnale in carica viene ’splittato’ in tre canali e attenuato con un
fattore 1/2, 1/12 e 1/72 per permettere una futura conversione per le basse, medie
e alte energie. Solo successivamente, via software, si procede ad un “merging” delle
tre scale di valori in carica (vedi Sezione 3.5).
I segnali che vengono raccolti da ciascun rivelatore per essere registrati e letti
oﬀ line via sotware hanno bisogno di un processamento attraverso dei moduli VME.
Questo standard definisce un bus caratterizzato da una gestione del tipo master-slave,
che ci consente di controllare tramite PC l’azione dei moduli di elettronica.
L’acquisizione dei dati provenienti dai rivelatori è stata possibile grazie a 6 mo-
duli, più precisamente tre moduli Caen 792 N QDC, due moduli V1190N e V1290N
TDC, e uno scaler V560 tutti collegati ad un Bridge Caen V2718.
Il TDC (Time-to-Digital Converter) è un’unità che si fa carico di convertire un
intervallo temporale tra due impulsi logici in un conteggio digitale. La misura tem-
porale è triggerata da un segnale opportuno, che avvia una finestra di scansione entro
la quale si vuole convertire il dato temporale in conteggio digitale. Durante il periodo
in cui il modulo V1190N/V1290N è acceso e pronto ad acquisire, i dati relativi ai
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Figura 3.15: Disegno rappresentativo dello schema elettronico dell’apparato. Tale grafico risulta
semplificato per ragioni di chiarezza espositiva: per l’SC i segnali letti sono due e non è stata
rappresentta la molteplicità dei rivelatori BGOa, b, c e STSa, b, c.
segnali rilevati sui 16 canali di ingresso vengono immagazzinati continuamente in un
buﬀer ma vengono poi inviati ai registri di lettura solamente i dati relativi agli hit
registrati all’interno di una finestra di trigger.
Il modulo Scaler V560 ospita 16 canali di conteggio indipendenti da 32-bit con
una frequenza di input massima di 100 MHz. Ciascun canale può essere abilitato via
software per interrompere il segnale quando il contatore satura. Nello scaler vengono
registrati i conteggi relativi ai diversi trigger e gli eventi registrati nei rivelatori
STS e SC. L’informazione ricavabile da quest’ultimo è di estrema importanza per le
analisi in quanto permette di stimare il numero di ioni primari incidenti sul target,
valore necessario per la corretta valutazione delle eﬃcienze di rivelazione delle varie
particelle secondarie emesse.
In seguito, per far il punto della situazione, vengono mostrate le occupazioni
dei canali dei moduli VME che ci serviranno per la lettura software dei segnali alla
Sezione 3.5.
L’interfaccia tra questi moduli di elettronica VME e il PC è stata realizzata tra-
mite il Bridge, un modulo che agisce da master sugli altri poichè agisce da ponte
tra gli altri moduli ed il calcolatore, attraverso il quale è possibile leggere e modifi-
care i parametri. L’acquisizione dei moduli di elettronica VME e l’impostazione del
funzionamento in base alle specifiche richieste viene resa possibile programmando
l’intero sistema di acquisizione in linguaggio C++. Il collegamento tra i moduli e la
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Figura 3.16: Segnale elettrico generato da uno scintillatore. Il segnale analogico ha bisogno di
un oppurtuno segnale temporale ritardato (fornito in figura da un Costant Fraction Discriminator,
CFD) per permettere l’integrazione in un determinato gate [135].
postazione informatica avviene tramite un cavo di fibra ottica.
Di seguito si mostra l’occupazione dei canali nei moduli VME, utili per la com-
prensione della programmazione del software di lettura.




ch: 50-51 SCO, SC1
ch: 52 SC OR
ch: 53 SC AND
ch: 54-56 STSa, b, c
ch: 57-59 STS2a, b, c
ch: 60-62 BGOa, b, c
ch: 63 Sync
TDC 1290N: 16 canali
ch: 0 TR SCOR + LYSO
ch: 1 TR SCOR + ds BGOa
ch: 2 TR SCOR + BGOb
ch: 3 TR SCOR + BGOc
ch: 4 TR Rn +Rs
ch: 5 TR SCOR + BGOa
ch: 6 Rn (OR dei due)
ch: 7 Rs (OR dei due)
ch: 8-14 (empty)
ch: 15 STSa, b, c
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QDC 792N (0), 16 canali
ch: 0 LYSO 1/2
ch: 1 LYSO 1/12
ch: 2 LYSO 1/72
ch: 3 BGOa 1/2
ch: 4 BGOa 1/12
ch: 6 BGOa 1/72
ch: 7-9 BGOb 1/2, 1/12, 1/72
ch: 11-13 BGOc 1/2, 1/12, 1/72
ch: 5, 14-15 (empty)
QDC 792N (I), 16 canali
ch: 0 SC0
ch: 2-3 STSa 1/12, 1/72
ch: 4-5 STSb 1/12, 1/72
ch: 6-7 STSc 1/12, 1/72
ch: 8-9 STS2a 1/12, 1/72
ch: 10-11 STS2b 1/12, 1/72
ch: 12-13 STS2c 1/12, 1/72
ch: 14 LTS
ch: 15 SC1
QDC 792N (II), 16 canali
ch: 0 Rn 0
ch: 1 Rn 1
ch: 2 Rn 2
ch: 3 Rn 3
ch: 4-7 Rs 0, 1, 2, 3
ch: 8-11 Rn2 0, 1, 2, 3
ch: 12-15 Rs2 0, 1, 2, 3
Scaler V560, 16 canali
ch: 0-1 SC 0, 1
ch: 2-3 SC OR, AND (neg)
ch: 4-6 STSa,b,c
ch: 7 TR SCOR + LYSO
ch: 8,12 TR SCOR + BGOa ds
ch: 9-10 TR SCOR + BGOb, c
ch: 11 Rn + Rs
ch: 13-14 Sync, Sync (not busy)
3.5 Elaborazione dati e software
Con l’aiuto di Figura 3.15 è possibile vedere come il Bridge faccia da decodificatore
tra i moduli dell’elettronica e il PC. I dati vengono registrati in file .dat che vengono
successivamente decodificati in file .root.
Il codice per l’analisi dati è stato importato dalle precedenti esperienze di Cata-
nia e del GSI. Per permettere una rapida fruizione e un continuo scambio di idee tra
i diversi gruppi di lavoro, questi codici sono stati salvati in una cartella Subversion,
che è un sistema di controllo versione per software. L’obiettivo fondamentale dell’u-
tilizzo di questo strumento è permettere a diversi sviluppatori di lavorare contem-
poraneamente su diversi file o addirittura sullo stesso file, automatizzando compiti
come il tracciamento e l’unione delle modifiche, segnalando inoltre eventuali copie
a conflitto. Questo si rende necessario per il tipo di lavoro richiesto per l’analisi




Il codice è stato scritto in codice C++ ed è strutturato in classi. Ciò permette
infatti di definire l’interfaccia dell’algoritmo registrandola in un header file e gestire
le proprietà e i vari metodi degli ‘oggetti’ messi a disposizione nel source file.
Una descrizione dettagliata del software che si è utilizzato (oltre 6000 righe nel co-
dice sorgente) va oltre gli scopi di questo lavoro di tesi. Risulta invece utile riassumere
le sue principali funzionalità per permettere al lettore di comprendere lo scheletro




























































Figura 3.17: Diagramma di flusso per il software di analisi dati.
La parte iniziale del programma prevede l’inizializzazione delle variabili in uso
come il numero di eventi, le dimensioni dei vari vettori, i contatori e l’allocazione
della memoria. Dopo il caricamento del file di input, si implementano delle funzioni
per il caricamento dei piedistalli e delle attenuazioni.
Ogni segnale registrato nel QDC ha un “piedistallo”, con cui si intende quel valore
di carica integrato dallo strumento in assenza di segnale utile, che diventa quindi lo
zero di riferimento per i risultati ottenuti. Come spiegato in Sezione 3.4, il segnale
in uscita dai fotomoltiplicatori deve essere attenuato via hardware per estendere il
range a nostra disposizione.
Il software è stato programmato per caricare e fittare in automatico i piedistalli
con una gaussiana per ciascun canale dei tre QDC. Il valore di tali centroidi vengono
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quindi sempre sottratti ai valori letti in carica.
Si è mostrato alla Sezione 3.4 che la lettura elettronica deve garantire un ampio
range di energia e per tale motivo il segnale degli scintillatori è quindi splittato in tre
diverse attenuazioni. Per Charge att0 si intende il segnale non attenuato per bassi
valori di energia, per Charghe att1 il segnale è diviso per un fattore 12 per i valori
medi, mentre per Charghe att2 per un fattore 72 per gli alti valori di energia.
Il programma produce quindi un grafico in cui si confronta per esempio Charge
att0 in funzione di Charge att1 per i canali del QDC relativi al LYSO, ai BGO e ai
STS2. L’andamento atteso, e dunque fittato, è lineare. I parametri che si ricavano
vengono allocati in memoria e richiamati nelle successive funzioni di monitor dei
rivelatori. Selezionando opportunamente gli intervalli in carica si riesce ad ottenere
una sovrapposizione continua del valore della carica. In appendice è possibile trovare
la parte di codice relativa a questa operazione di unione.
Questa operazione è stata da noi gergalmente chiamata “cucito”. In qualche figura
si può trovare il valore di carica denominato come QDCcucito, che è da intendersi
come l’unione delle tre diverse attenuazioni.
Dopo aver configurato pure le relazioni spazio temporali della Camera a deriva
per la ricostruzione delle tracce, il programma inizia il vero processamento degli
eventi e carica dunque i dati registrati nei tree del file root di input.
Una funzione di analisi dei dati permette all’utente, attivando o disattivando
delle ‘flag’, di concentrare il flusso di lavoro sulla parte di analisi dati desiderata.
Attivando per esempio l’opzione di debug è possibile stampare su terminale dei valori
per verificare il corretto funzionamento dei moduli VME.
Ricordiamo come questo esperimento voglia soddisfare diversi obiettivi riguar-
danti le tecniche di monitoraggio della dose in adroterapia (vedi Sezione 3.2). La
Bragg Flag seleziona l’analisi ai soli rivelatori posti a 90° rispetto alla direzione del
fascio volti ad ottenere informazioni su range e sul picco di Bragg; la Fragmentation
Flag attiva i rivelatori a piccolo angolo STS1 e STS2 e i BGO per l’analisi dei
frammenti; mentre l’ultima, Ritter Flag, si concentra nell’analisi dei fotoni PET.
Infine all’interno di tale funzione è inserita una sottofunzione che racchiude tutti
gli altri algoritmi richiesti, tra cui quello correttivo per l’eﬀetto Slew Time (verrà
discusso in dettaglio alla Sezione 4.5.1).
Una funzione richiama l’organizzazione e la produzioni degli istogrammi che
vengono dunque registrati in un file root di output.
La descrizione dettagliata dei metodi utilizzati per la ricostruzione e l’analisi
dei fotoni da diseccitazione nucleare rivelati nel LYSO verrà aﬀrontata nell’ultimo
capitolo di analisi dati.





ANALISI DATI E RISULTATI
In questo Capitolo verranno discussi le analisi e i risultati ottenuti con l’esperimento
condotto a HIT. La Sezione 4.1 descrive le condizioni generali per la raccolta dati
mostrando i file analizzati. La Sezione 4.2 è dedicata ai controlli preliminari eseguiti
sui dati registrati che hanno permesso di verificare il corretto processamento nella
lettura hardware-software.
Nella Sezione 4.3 verrà studiata la calibrazione in energia dei cristalli ottenuta con
fasci di protoni ed elio e con l’ausilio di sorgenti radioattive. Ciò permette di capire
come le diﬀerenti risposte dei cristalli delle matrici del LYSO e del BGO influiscano
sulla loro risoluzione.
In Sezione 4.4 verrà mostrato l’attuale stato dell’arte nell’analisi dei dati per
quanto riguarda lo studio dei frammenti emessi e dei fotoni di annichilazione e l’analisi
delle particelle emesse, cariche e neutre.
Il mio lavoro si è concentrato sulla rivelazione dei fotoni emessi intorno a 90°
rispetto alla direzione del fascio, andando a studiare con particolare interesse i fotoni
prompt emessi dal target di PMMA e i relativi metodi di analisi (Sezione 4.5). Per
prima cosa verrà aﬀrontato il problema della correzione dell’eﬀetto slew time, che
modifica la reale lettura del segnale. In seguito verrà mostrato come questo lavoro
per primo abbia permesso di ottenere lo yield dei prompt emessi dal target di PMMA
con i fasci di elio e ossigeno.
In Sezione 4.6 verrà introdotta la simulazione Monte Carlo eﬀettuata con il soft-
ware FLUKA che è stato utilizzato per produrre dati da confrontare con i valori ot-
tenuti sperimentalmente. Ne verranno quindi descritte la programmazione dell’input
e la macro per l’analisi dell’output.
Infine verranno presentati i risultati finali del lavoro di tesi, mostrando il confronto
tra i dati sperimentali e quelli ottenuti dall’analisi della simulazione.
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4.1 Condizioni generali di acquisizione dati
L’utilizzo della sala sperimentale di HIT è stata resa disponibile al gruppo nei giorni
dal 22 al 26 Febbraio del 2014. Il centro ha messo a disposizione per l’esperimento
un’ampia libreria di energie per i diversi fasci utilizzabili (protoni, elio, carbonio ed
ossigeno). Quindi sono stati fatti diversi turni di raccolta dati per una durata totale
di utilizzo dell’acceleratore nei diversi cicli di circa 28 ore.
La stima dei range di penetrazione dei vari fasci all’interno del target era stata
precedentemente stimata con l’ausilio di simulazioni Monte Carlo. In questo modo
si è potuto di volta in volta dimensionare in profondità la lunghezza del bersaglio.
Inoltre, come già descritto in Sezione 3.3, la posizione del picco di Bragg viene usata
come riferimento per l’isocentro dell’apparato strumentale.
Secondo le stime forniteci dal centro di accelerazione, le minori dimensioni ot-
tenibili per gli spot del fascio nell’isocentro sono rispettivamente di 3.4 mm per il
carbonio, 8.1 mm per i protoni, 2.7 mm per l’ossigeno e 4.9 mm per l’elio.
A titolo illustrativo si mostrano inoltre le informazioni temporali di ciascuno
‘spill’ per un file registrato con fascio di elio a 102 MeV/u. Gli impulsi, visibili in
Figura 4.1, sono indicativi dei tempi di estrazione dei fasci dall’acceleratore. La
distanza tra gli spill è di circa 4 s e la loro durata è di circa 3 s.
Figura 4.1: Esempio della struttura di estrazione del fascio di elio all’energia di 102 MeV/u (codice
“7_5”) dell’acceleratore di HIT. Si nota la struttura abbastanza regolare e la separazione di circa 4
secondi tra uno spill e l’altro (della durata a loro volta di circa 3 s).
Il primo giorno è stato quasi interamente dedicato al montaggio dell’apparato
sperimentale. Il giorno successivo è stato dedicato alla presa dati di test prima con
fasci di carbonio e successivamente con quelli di ossigeno. Dopo aver configurato
quindi nel modo ottimale il setup hardware e software, nei tre giorni successivi si
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sono acquisiti diversi ‘run’ di analisi dati, prima per l’ossigeno e successivamente per
l’elio. Le ultime acquisizioni sono state impiegate per registrare i file di calibrazione.
Di seguito nelle Tabelle 4.1 e 4.2 si riassumono i file di dati analizzati in questo
lavoro. Si vuol ricordare come la lunghezza del target sia legata all’energia del fascio
incidente in modo da assorbire tutta l’energia del fascio e fissare la posizione del











26/02/2014 7_5 102 7.65 2 000 000
26/02/2014 7_6 102 7.65 526 050
25/02/2014 10_3 125 10 1 000 000
25/02/2014 10_4 125 10 811 470
25/02/2014 10_5 125 10 867 470
25/02/2014 12.65 145 12.65 1 000 000
25/02/2014 12.65_1 145 12.65 1 000 000
25/02/2014 12.65_2 145 12.65 993 820











24/02/2014 7.65_6 210 7.65 1 000 000
24/02/2014 7.65_7 210 7.65 1 000 000
24/02/2014 7.65_9 210 7.65 1 000 000
24/02/2014 7.65_10 210 7.65 383 770
24/02/2014 12.65_1 300 12.65 1 000 000
24/02/2014 12.65_2 300 12.65 1 000 000
24/02/2014 12.65_3 300 12.65 1 000 000
24/02/2014 12.65_4 300 12.65 1 000 000
24/02/2014 12.65_5 300 12.65 1 000 000
24/02/2014 12.65_6 300 12.65 100 000
24/02/2014 12.65_7 300 12.65 100 000
24/02/2014 12.65_8 300 12.65 1 000 000
Tabella 4.2: Lista dei file analizzati per il fascio di ossigeno.
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I file registrati riportano inoltre l’informazione del tempo ‘morto’ di acquisizione.
Valutando il numero di ioni acquisiti rispetto al numero di ioni primari si è valutata




In Figura 4.2 è mostrato a titolo d’esempio l’eﬃcienza di rivelazione per un file
dell’elio a 125 MeV/u. Si nota come la maggioranza degli eventi sia stata acquisita
con un’alta eﬃcienza, superiore all’80%.
Figura 4.2: Grafico dell’eﬃcienza di acquisizione dati ￿DAQ per un file di elio (codice “10_3”) con
energia E=125 MeV/u.
4.2 Controlli preliminari
Prima di procedere all’analisi vera e propria, si è reso necessario procedere ad un con-
trollo di qualità dei dati e alla verifica delle impostazioni di collegamento hardware-
software.
In primo luogo, ogni segnale registrato ha un “piedistallo”, ovvero il valore di oﬀset
di risposta del QDC. Ciò determina lo ‘zero’ nella scala canale. Il software è stato
programmato per caricare e fittare in automatico i piedistalli con una gaussiana per
ciascun canale dei tre QDC. Il valore di tali centroidi sono quindi da ritenersi sempre
sottratti in tutte le analisi che verranno mostrate. In Figura 4.3 sono mostrati degli
esempi dei fit eﬀettuati per il QDC 0 i cui canali 0, 1, 2 corrispondono al segnale del
LYSO.
Altro punto chiave è la correzione per le diverse attenuazioni descritte nella Se-
zione 3.4 . Si è mostrato che la lettura elettronica deve garantire un ampio range
di energia e per tale motivo il segnale degli scintillatori è splittato in tre diverse
attenuazioni. Per Charge att0 si intende il segnale non attenuato per bassi valori
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di energia, per Charge att1 il segnale è diviso per un fattore 12 per i valori medi,
mentre per Charge att2 per un fattore 72 per gli alti valori di energia.
Dal confronto di due diversi valori di carica, ci si aspetta un andamento lineare
prima di raggiungere la saturazione. L’eﬀettivo andamento è stato verificato per
tutti i file presi in esame, sia per quanto riguarda l’elio che l’ossigeno. In Figura 4.4
è mostrato a titolo d’esempio, la carica del segnale proveniente dal LYSO di un file
di elio all’energia di 102 MeV/u.
Con i valori dei fit lineari ricavati da questi plot, è possibile via software im-
plementare la somma dei tre contributi in carica in modo da estendere il range di
energia in una scala univoca (è riportato in Appendice al Listato 3)
É stato eﬀettuato quindi un ulteriore controllo. In Figura 4.5 si sono sovrapposti
i diversi istogrammi letti nel QDC per verificare che l’unione delle diverse cariche
fosse coerente, senza intervalli vuoti e che la somma delle diverse attenuazioni fosse
omogenea.
Per spiegare l’importanza di tali controlli si mostra a titolo illustrativo in Figura
4.6 come una diversa attenuazione in alcuni file dell’ossigeno, per ragioni non ancora
del tutto chiarite, ha portato ad un errata lettura della carica del segnale del LYSO.
chg_qdc_0
Entries  100000
Mean    301.4
RMS     3.846
 / ndf 2χ  366.5 / 28
Constant  4.247e+01± 1.078e+04 
Mean      0.0± 301.3 
Sigma     0.008± 3.545 
charge (pC)






QDC charge spectrum 0 chg_qdc_1
Entries  100000
Mean      453
RMS     1.842
 / ndf 2χ  667.6 / 21
Constant  9.503e+01± 2.355e+04 
Mean      0.0±   453 
Sigma     0.004± 1.633 
charge (pC)













QDC charge spectrum 1 chg_qdc_2
Entries  100000
Mean    478.1
RMS     2.266
 / ndf 2χ   1854 / 19
Constant  9.25e+01± 2.34e+04 
Mean      0.0± 477.9 
Sigma     0.004± 1.663 
charge (pC)












QDC charge spectrum 2 chg_qdc_3
Entries  100000
Mean    380.6
RMS     1.609
 / ndf 2χ  83.06 / 20
Constant  9.775e+01± 2.504e+04 
Mean      0.0± 380.6 
Sigma     0.004± 1.591 
charge (pC)






QDC charge spectrum 3
chg_qdc_4
Entries  100000
Mean    321.5
RMS     1.678
 / ndf 2χ  601.8 / 18
Constant  8.889e+01± 2.395e+04 
Mean      0.0± 321.5 
Sigma     0.003± 1.656 
charge (pC)






QDC charge spectrum 4 chg_qdc_5
Entries  100000
Mean    746.1
RMS    0.5277
 / ndf 2χ  26.04 / 1
Constant  3.612e+02± 8.063e+04 
Mean      0.0± 746.1 
Sigma     0.0014± 0.5003 
charge (pC)







QDC charge spectrum 5 chg_qdc_6
Entries  100000
Mean      148
RMS     1.793
 / ndf 2χ  71.23 / 15
Constant  8.473e+01± 2.228e+04 
Mean      0.0±   148 
Sigma     0.00±  1.79 
charge (pC)












QDC charge spectrum 6 chg_qdc_7
Entries  100000
Mean    339.5
RMS     1.493
 / ndf 2χ    124 / 19
Constant  1.063e+02± 2.695e+04 
Mean      0.0± 339.5 
Sigma     0.003± 1.478 
charge (pC)






QDC charge spectrum 7
chg_qdc_8
Entries  100000
Mean    116.4
RMS     1.295
 / ndf 2χ  47.45 / 14
Constant  1.191e+02± 3.087e+04 
Mean      0.0± 116.4 
Sigma     0.003± 1.292 
charge (pC)







QDC charge spectrum 8 chg_qdc_9
Entries  100000
Mean    158.3
RMS     1.298
 / ndf 2χ  16.29 / 8
Constant  1.183e+02± 3.074e+04 
Mean      0.0± 158.3 
Sigma     0.003± 1.298 
charge (pC)







QDC charge spectrum 9 chg_qdc_10
Entries  100000
Mean    580.9
RMS    0.5163
 / ndf 2χ  26.16 / 1
Constant  4.760e+02± 8.877e+04 
Mean      0.0±   581 
Sigma     0.0016± 0.4624 
charge (pC)






QDC charge spectrum 10 chg_qdc_11
Entries  100000
Mean    283.1
RMS     1.501
 / ndf 2χ  71.34 / 17
Constant  1.041e+02± 2.678e+04 
Mean      0.0± 283.1 
Sigma     0.003± 1.488 
charge (pC)






QDC charge spectrum 11
chg_qdc_12
Entries  100000
Mean    241.9
RMS     1.473
 / ndf 2χ  51.72 / 15
Constant  1.056e+02± 2.716e+04 
Mean      0.0± 241.9 
Sigma     0.003± 1.468 
charge (pC)






QDC charge spectrum 12 chg_qdc_13
Entries  100000
Mean    232.8
RMS     1.275
 / ndf 2χ   4.18 / 10
Constant  1.21e+02± 3.13e+04 
Mean      0.0± 232.8 
Sigma     0.003± 1.275 
charge (pC)







QDC charge spectrum 13 chg_qdc_14
Entries  100000
Mean     1112
RMS     15.86
 / ndf 2χ  18.45 / 28
Constant  14.3±  2634 
Mean      0.1±  1113 
Sigma     0.17± 14.45 
charge (pC)






QDC charge spectrum 14 chg_qdc_15
Entries  100000
Mean     1159
RMS     16.05
 / ndf 2χ  28.98 / 28
Constant  14.1±  2603 
Mean      0.1±  1160 
Sigma     0.18± 14.58 
charge (pC)






QDC charge spectrum 15
Figura 4.3: Fit gaussiani dei piedistalli del QDC0, i canali 0, 1 e 2 corrispondono al segnale del
LYSO attenuato.
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(a) Charge att0 e Charge att1 (b) Charge att0 e Charge att2
(c) Charge att0 e Charge att1
Figura 4.4: Controllo delle diverse attenuazioni dei tre canali del LYSO per il file di elio a energia
di 102 MeV/u (codice del file 7_6). Al termine della regione lineare, il confronto tra i diversi valori
di carica mostra, come atteso, una saturazione dei segnali.
Figura 4.5: Grafico delle diverse cariche (colori in legenda con piedistallo sottratto) che mostra
la buona sovrapposizione lungo tutto il range in lettura canale. L’asse delle ordinate del numero di





Figura 4.6: Esempio di grafico bidimensionale della carica in confronto al tempo di volo per il file
somma dell’ossigeno. La finestra temporale è stata selezionata per far notare la diﬀerenza tra una
lettura errata della carica (a) con una corretta dopo i controlli (b).
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4.3 Calibrazione in energia dei cristalli
Come lavoro preliminare, si è eﬀettuata un’indagine sui file di calibrazione degli
scintillatori LYSO e BGO che sono stati irradiati direttamente con fasci di p e He, a
diverse energie i cui valori sono riassunti in Tabella 4.3. Tali dati hanno evidenziato
fin da subito strutture a ‘multi-picco’ (vedi Figura 4.7)
(a) LYSO, protoni 140.41 MeV (b) LYSO, elio 69.84 MeV/u
(c) BGO, protoni 140.41 MeV (d) BGO, elio 69.84 MeV/u
Figura 4.7: Esempi di spettri letti dal LYSO (a)(b) e dal BGO (c)(d) nei file di calibrazione
ottenuti irraggiando direttamente il cristallo a fasci di prortoni e ioni elio a diverse energie. Dopo i
picchi dei piedistalli si notano le strutture a ‘multi-picco’.
Di seguito si userà la convenzione di denominare come Qi con i = 1, 2, 3 la posi-
zione dei tre picchi visibili nei diversi file partendo dal primo di sinistra per procedere
verso destra. Per cercare di dare delle risposte, si è condotto un’analisi comparativa
nello studio della posizione dei picchi, legata dunque alla loro energia, studiando e
confrontando tali andamenti rispetto all’energia iniziale del fascio incidente.
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Come ci si poteva attendere al crescere dell’energia incidente del fascio aumenta
anche l’energia depositata negli scintillatori, ma mentre per il BGO l’andamento è
pressoché lineare, per il LYSO si nota un maggiore eﬀetto di ‘quenching’ del segnale
(vedi Figura 4.8(a) 4.8(b) e Figura 4.9(a) e 4.9(b)).
Ciò è deducibile pure nelle Figure 4.8(c) e 4.8(d) e 4.9(c) 4.9(d) dove è graficata la
diﬀerenza relativa delle posizioni dei picchi in funzione dell’energia. Se per il LYSO
la diﬀerenza è pressoché costante, per il BGO risulta crescente.
Si è quindi voluto evidenziare l’andamento del picco maggiore (Q3) per ciascun
rivelatore (Figura 4.8(e) e 4.9(e)), confrontando l’andamento con il fascio di protoni
con quello di elio, ricavandone dunque il rapporto (vedi Figura 4.8(f) per il LYSO e
4.9(f) per il BGO). Da questo studio si può dedurre che, come previsto, il fattore di
conversione dell’energia dello scintillatore non segue una legge lineare, e ciò si traduce
in una diminuzione dell’ipotetico fattore 4 tra la carica dell’elio rispetto al protone.
Inoltre, per quanto riguarda il BGO, si nota il raggiungimento di un valore costante
a circa 100 MeV/u, mentre per il LYSO, confrontandosi con le analisi precedenti,
si intuisce come il fattore di saturazione ad alte energie si manifesti nell’andamento
decrescente nel rapporto delle posizioni dei picchi.








Tabella 4.3: Energie utilizzate per le calibrazioni
.
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(a) LYSO-p, posizione dei picchi (b) LYSO-He, posizione dei picchi
(c) LYSO-p, diﬀerenze relative (d) LYSO-He, diﬀerenze relative
(e) Confronto delle posizione dei picchi Q3 (f) Rapporto delle posizioni del picco Q3
Figura 4.8: Analisi eﬀettuata sui file di calibrazione del LYSO. Le figure della prima colonna
rappresentano i dati ricavati dalla calibrazione con i protoni mentre la seconda con un fascio di
elio. L’ultima riga mostra il confronto tra l’uso del fascio dei protoni e di elio e il rapporto delle
rispettive posizioni dei picchi maggiori.
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(a) BGO-p, posizione dei picchi (b) BGO-He, posizione dei picchi
(c) BGO-p, diﬀerenze relative (d) BGO-He, diﬀerenze relative
(e) Confronto delle posizione dei picchi Q3 (f) Rapporto delle posizioni del picco Q3
Figura 4.9: Analisi eﬀettuata sui file di calibrazione del BGO. Le figure della prima colonna
rappresentano i dati ricavati dalla calibrazione con i protoni mentre la seconda con un fascio di elio.
La barra d’errore all’energia di 50.57 MeV/u è stata assegnata come semidispersione massima nel
valore letto della carica tra i due file equivalenti che erano stati registrati alla stessa energia.
105
Analisi dati e risultati
Tali andamenti sono stati confrontati con la legge di Birks [136] (equazione 4.1)





1 + kB dEdx
(4.1)
dove A è l’eﬃcienza assoluta di scintillazione e kB è il parametro relativo alla
densità di ionizzazione dEdx . Tale parametro può essere ricavato da fit sperimentali ed
è tabulato [137].
L’obiettivo di tale analisi non era certamente un confronto e una stima dei para-
metri di risposta degli scintillatori LYSO e BGO alla radiazione di particelle massive
quali i protoni e l’elio. A riguardo si vuole citare il lavoro di So et al. [138] in cui si
è studiata la risposta di un cristallo di LYSO irradiato da protoni, mentre in Koba
et al. [139] da fasci di elio e carbonio. In [140] si mostra invece un confronto tra le
risposte di diversi scintillatori inorganici.
In realtà, poiché viene depositata tutta l’energia dello ione primario nel cristallo,
si è sostituito alla densità di ionizzazione dEdx , l’energia iniziale dello ione. Inoltre
nella formula è stato inserito un parametro di oﬀset (C) per adeguarsi meglio ai dati
sperimentali e non forzare il passaggio della curva a zero:
y =
A · (x− C)
1 +B · (x− C) (4.2)
Il sospetto che la causa della molteplicità dei picchi fosse dovuto proprio alle
caratteristiche dei diversi cristalli che compongono la matrice dei rivelatori (vedi
Figura 3.12) ci ha fatto propendere per fissare il parametro del fit kB, identico per
i 4 cristalli della matrice, in modo da poter verificare il diﬀerente parametro A,
che dipende dalle caratteristiche intrinseche di risposta di ciascun cristallo. Come è
possibile vedere in Figura 4.10 la bontà dei fit sembra confermare la nostra ipotesi.
In parallelo a ciò, consci di queste analisi, nei laboratori dei nostri collaboratori di
Roma si è eseguito un esperimento chiarificatore rivolto a studiare la singola risposta
di ciascun cristallo scintillante. É stata posizionata di fronte ai rivelatori una sorgente
di calibrazione di 22Na e sono state registrate le posizioni di carica lette dallo stesso
setup sperimentale.
Se assegniamo l’etichetta di “A”, “B”, “C”, “D” ai 4 cristalli che compongono il
LYSO e i BGO, stimiamo la diﬀerenza relativa di yield normalizzando a 1 il cristallo
con risposta minore:
- LYSO A = 1
- LYSO B = 1.22
- LYSO C = 1.18
- LYSO D = 1.17
- BGOa A = 1.04
- BGOa B = 1.15
- BGOa C = 1
- BGOa D = 1.16
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- BGOb A = 1.05
- BGOb B = 1.14
- BGOb C = 1
- BGOb D = 1.01
- BGOc A = 1.09
- BGOc B = 1
- BGOc C = 1.05
- BGOc D = 1.002
(a) LYSO - Protoni (b) LYSO - Elio
(c) BGO - Protoni (d) BGO - Elio
Figura 4.10: Analisi della posizione dei picchi del LYSO (prima riga) e del BGO (seconda riga)
rispettivamente al fascio di protoni (colonna di sinistra) e ioni elio (colonna di destra). I fit di
equazione 4.2 sono sovrapposti a Q1, Q2, Q3 con valore kB fissato a 5.8 · 10−4 per il BGO con
protoni, a 2 · 10−4 per il BGO con ioni elio, 9 · 10−3 per il LYSO con i protoni e 2.3 · 10−2 per il
LYSO con gli ioni elio. I parametri dei fit sono riportati in figura.
In Figura 4.11 sono mostrate a titolo di esempio le sovrapposizioni dei due spettri
con maggiore diﬀerenza del LYSO (4.11(a)) e del BGO (4.11(b)) e in Tabella 4.4 sono
riassunti i valori finali delle risoluzioni stimate. Ambedue le analisi hanno confermato
come le diﬀerenti risposte dei cristalli siano la spiegazione definitiva degli spettri
multi-picco e dell’allargamento della risoluzione degli scintillatori.
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Tabella 4.4: Risoluzioni calcolate degli scintillatori
(a) LYSO
(b) BGO
Figura 4.11: Esempio di carica letta da una sorgente di calibrazione di 22Na dagli scintillatori
LYSO (a) e BGO (b). Q1 e Q2 valori massimo e minimo, immagini del lavoro di Paolo Nocera.
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Si è già visto precedentemente come il range per la rivelazione dei fotoni prompt
richieda svariati MeV di energia. Nella calibrazione in energia questo può essere un
fattore limitante, dato che una risposta lineare non è garantita ed è diﬃcile reperire
diverse fonti di calibrazione che riescano a coprire tutto il range. Questo problema
si era già manifestato nelle precedenti esperienze di Catania e GSI e ha portato alla
pubblicazione di un articolo dettagliato sulla metodologia di calibrazione utilizzata
[141].
Oltre ad una sorgente di 22Na e 60Co che producono rispettivamente fotoni di
0.511 MeV la prima, e 1.17 e 1.33 MeV la seconda, si è reso necessario avere delle
righe ad energie superiori a quelle del MeV. Si sono sfruttate delle reazioni indotte da
neutroni con l’ausilio di una sorgente di Americio-Berillio (AmBe) posta dentro un
contenitore di paraﬃna (C31H62) spesso 5 cm. Questo permette di ridurre il flusso
di neutroni prodotti per evitare la saturazione del rivelatore e produrre delle linee
γ. L’interazione dei neutroni con l’idrogeno, secondo la reazione (H(n,γ)d), produce
la tipica riga di 2.2 MeV del deuterio mentre l’interazione con il carbonio genera la
riga da diseccitazione da 4.44 MeV.
Lo spettro misurato è mostrato in Figura 4.12 in alto. Le righe a 2.22 e 4.44 MeV
sono ben visibili insieme a quelle prodotte quando il fotone da 511 keV, prodotto
dall’annichilazione del positronio, sfugge dal rivelatore (single escape).
Per avere un’ulteriore riga ad alta energia si è inserita un piccola sbarretta di 2
mm di nichel tra la sorgente di AmBe e il rivelatore. L’attivazione di gamma prompt
indotti sul nichel genera un set di linee che opportunamente fittate hanno restituito
un picco gaussiano a 8.795 keV con una larghezza del 5%, maggiore della risoluzione
dell’apparato dovuta proprio alla sovrapposizione di diverse righe.
Quello che si vuole sottolineare è il risultato ottenuto dallo studio, ovvero un
andamento lineare dell’energia nel conteggio dell’ADC in tutto il range (visibile in
Figura 4.12). Tale retta di calibrazione è stata utilizzata per l’esperimento eﬀettuato
al GSI [117]. Si è reso necessario però ricavare un fattore di scala che prendesse in
considerazione la diversa posizione in canale dei picchi della sorgente di Cobalto.
Per quanto riguarda la calibrazione a HIT, le cose sono state leggermente più
complicate, in quanto si avevano a disposizione solo due sorgenti di 22Na e 60Co che
non coprono di certo il range ad alte energie. Non si è stato quindi possibile ricondursi
alla retta di calibrazione di Figura 4.12. In analogia a tale retta di calibrazione,
dato l’utilizzo dello stesso setup, abbiamo tuttavia assunto che la risposta possa
considerarsi lineare anche in tutto il range di energia considerato nel nostro caso.
Inoltre, la presa dati di tali sorgenti ha fornito una bassa statistica a causa della
scarsa attività delle sorgenti utilizzate. Queste sono state poste in testa al rivelatore
LYSO, che ricordiamo è formato da una matrice di quattro cristalli. Solo a posteriori
si è notato come la scarsa risoluzione ottenuta non permette di distinguere i due picchi
del cobalto. Si è proceduto quindi alla sottrazione di un file di fondo e del piedistallo
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Figura 4.12: Sopra: esempio dello spettro di energia ottenuto dalla sorgente di AmBe attenuata
con la paraﬃna usato con il rivelatore utilizzato in [110]. Sotto la nuova retta di calibrazione
assumendo un andamento lineare (linea tratteggiata nera) confrontata con quella pubblicata in
[110] (linea verde).
per lo spettro di entrambe le sorgenti di calibrazione e ciò ha portato a fittare il
centroide con le gaussiane mostrate in Figura 4.13(a) (l’energia del cobalto è stata
assunta come la media dei due picchi da 1.17 e 1.33 MeV).
Si è quindi ottenuta la retta di calibrazione di Figura 4.13(b) che è stata imple-
mentata nel codice per trasformare il valore di carica in energia. I parametri del fit
della retta q = p0 + p1 · E ottenuti sono: p0 = −3.1± 1.6 e p1 = 77.7± 1.5.
Una critica che può essere mossa al procedimento è l’estensione a tutto il range di
energia di una tale calibrazione eﬀettuata con sole due sorgenti. L’ampia discussione
di [141] e l’utilizzo del medesimo setup sperimentale ci rende confidenti della bontà





Figura 4.13: Calibrazione dello scintillaore LYSO a HIT. (a) Spettri di calibrazione del sodio (in
verde) e del cobalto (in blu) nel LYSO. In linea magenta e arancione indicano i due fit gaussiani.
L’energia del cobalto è stata assunta come la media dei due picchi aspettati di 1.17 e 1.33 MeV. (b)
Retta di calibrazione estrapolata con il valore di carica letta in funzione dell’energia.
4.4 Analisi dati
In questa sezione vengono presentati i risultati preliminari dell’analisi dati ottenuti
dal gruppo di Roma che vengono riportati qui per completezza.
4.4.1 Studio della frammentazione
Le analisi, per il momento, si sono prevalentemente concentrate sul BGOa lungo la
direzione del fascio e ora si sta procedendo allo studio delle tre configurazioni angolari
di 0, 10 e 30 gradi con i fasci di elio. La comprensione e la selezione degli eventi è
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in costante progresso. L’informazione temporale dei STS1 e STS2 non è del tutto
chiarita, ma le cose migliorano con una selezione più fina degli eventi.
Lo studio della distribuzione nel grafico bidimensionale del segnale di carica ri-
lasciato in funzione del tempo di volo tra i due STS ha permesso la separazione dei
protoni, deuteri e trizi come visibile in Figura 4.14 .
L’analisi ad angoli diversi dallo zero è appena stata presa in considerazione e
inizia a dare informazioni e suggerire idee per l’analisi lungo la direzione del fascio.
Il metodo per separare le diverse popolazioni è ancora in via di sviluppo e si sta
cercando di ottenere un algoritmo estendibile anche al fascio di ossigeno che ha
mostrato fin da subito maggiori complicazioni.
Sono in corso pure delle simulazioni comparative attualmente in una fase pre-
liminare. Queste potranno contribuire in maniera significativa ad una maggiore
comprensione dei dati acquisiti. Altro lavoro è richiesto per riuscire ad ottenere una
stima dei flussi e le eﬃcienze di rivelazione.
(a) BGOa (0°)
(b) BGOb (10°) (c) BGOc (30°)
Figura 4.14: Grafici bidimensionali dei segnali letti nei BGO in funzione del tempo di volo tra i
rivelatori STS. Nelle tre diverse configurazioni si notano la presenza delle tre popolazioni di protoni,
deuteri e trizi. Tali grafici sono da ritenersi preliminari. Immagini dal lavoro di Michela Marafini.
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4.4.2 Studio dell’emissione β+
Si sono iniziate le analisi relative fascio di elio. Sono stati analizzate le performance
dei rivelatori (risoluzione spaziale, temporale ed energetica) verificando come, con
opportuni tagli agli eventi compton, si ottengano risoluzioni migliori. Si è quindi
proceduto alla ricostruzione del profilo di distribuzione spaziale degli emettitori β+
come è visibile in Figura 4.15 e l’analisi temporale dei decadimenti.
Una stima importante per l’obiettivo finale di integrabilità con un sistema di
monitoraggio è la valutazione della frazione di emettitori attivati per numero di
particelle primarie incidenti.
Un articolo è in fase di pubblicazione, ciò che manca sono delle stime verificate
del numero degli ioni che incidono sul PMMA e un accurato studio delle eﬃcienze
di rivelazione e geometriche. L’utilizzo di simulazioni Monte Carlo può portare un
ulteriore sviluppo nella comprensione dei dati.
Figura 4.15: Posizione ricostruita dei β+ emettitori. Energia dell’elio incidente E=102 MeV/u,
lunghezza del PMMA = 7.65 cm. Immagini dal lavoro di Giacomo Traini.
4.4.3 Studio delle particelle cariche
Per questo tipo di analisi ricordiamo come si siano presi dati in diverse configurazioni:
con fasci di elio (all’energia di 102 MeV/u, 125 MeV/u, 145 MeV/u) ed ossigeno (210
MeV/u, 260 MeV/u, 300 MeV/u) con la camera a deriva a 60° e a 90°.
Per quanto riguarda lo studio della camera a deriva sono state ricavate le rela-
zioni spazio temporali in gioco. All’attuale stato di analisi si sono eseguiti i fit dei
piedistalli, il calcolo dei fattori di attenuazione per la QDC e la correzione del time
slewing degli elettroni.
Uno dei punti chiave di tale analisi è il confronto delle risoluzioni ottenibili a 60°
e a 90°: nel primo caso abbiamo una statistica migliore ed energie maggiori che però
si traducono in un maggiore contributo dello scattering multiplo a causa del minor
tragitto compiuto dalla particella carica nella seconda configurazione.
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Come mostrato in Sezione 2.2.3 è stato utilizzato il metodo di Piersanti et al.
[117] per ottenere il profilo longitudinale. Sui dati dell’elio nelle due configurazioni
a 90° e 60° è stata interpolata l’equazione 2.1. In questo modo, proiettando la retta
tangente al profilo di dose è possibile ricavare la posizione del picco di Bragg (vedi
Figura 4.16).
L’accordo ottenuto con quelle che erano le stime è buono. Il prossimo passo sarà
l’analisi dei file dell’ossigeno per cercare di ottenere ulteriori informazioni dall’analisi
critica del confronto dei due ioni.
(a) 90°, He = 102 MeV/u (b) 60°, He = 102 MeV/u
(c) 90°, He = 125 MeV/u (d) 60°, He = 125 MeV/u
(e) 90°, He = 145 MeV/u (f) 60°, He = 145 MeV/u
Figura 4.16: Profilo longitudinale dei frammenti carichi dentro al target irragiato con ioni di elio
nella configurazione a 90° (nella colonna di sinistra) e a 60° (colonna di destra). Le energie sono
dall’alto verso il basso di 102, 125 e 145 MeV/u. La linea rossa rappresenta il fit di equazione 2.1
che permette di ricavare la posizione de picco di Bragg. Immagini dal lavoro di Paola Nocera.
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4.5 Analisi della produzione dei fotoni prompt
Questo lavoro di tesi si è focalizzato nell’identificazione e nella discriminazione delle
particelle neutre a 90° rispetto alla direzione del fascio. Pertanto, per quanto concer-
ne quest’analisi, il setup sperimentale prevede lo studio degli eventi registrati nello
scintillatore LYSO.
Come mostrato precedentemente in Sezione 3.2.2, il metodo utilizzato è quello di
individuare le diverse popolazioni in un grafico bidimensionale che mostra la distri-
buzione della carica letta nel LYSO in funzione del tempo (vedi Figura 4.17). Per
gli eventi mostrati si richiede solamente un trigger del LYSO che non ci permette di
discriminare la componente carica da quella neutra.
Figura 4.17: Grafici bidimensionali della carica depositata nel LYSO in funzione del tempo di
volo tra lo Start Counter e lo scintillatore. Gli eventi sono stati selezionati con richiesta di avere
trigger di LYSO. Sopra lo spettro dell’elio e sotto quella dell’ossigeno. Si notano in entrambi la
popolazione dei fotoni a circa 10 ns e la distribuzione dei carichi e neutroni a tempi maggiori.
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Per separare le due popolazioni si sfrutta quindi la camera a deriva (DC) (vedi
Sezione 3.3.1) posta a valle del rivelatore LYSO (vedi Figura 3.7). Sono le particelle
cariche (come visto in Sezione 3.2.1) che rilasciano una traccia considerevole nel
rivelatore a gas (vedi Figura 3.10). Si è quindi studiata la distribuzione del numero
di hit nelle celle della camera a deriva (vedi Figura 4.18). Come si nota in figura, si è
optato per una selezione degli eventi con NHIT ≥ 8, i quali saranno prevalentemente
segnali di particelle cariche che nel loro percorso ionizzano il gas depositando segnale
in molti fili, mentre la componente perlopiù neutra avrà NHIT < 3. Questi valori
sono stati scelti per ottenere una buona discriminazione senza compromettere troppo
la statistica.
Imponendo quindi queste condizioni nella selezione degli eventi si ottengono gli
spettri di Figura 4.19 in cui la prima riga mostra la selezione dei ‘neutri’, mentre la
seconda quella delle ‘particelle cariche’.
Per discriminare ulteriormente i fotoni dai neutroni si deve sfruttare il diﬀerente
tempo di volo. I fotoni hanno la proprietà fisica di avere sempre β = 1, pertanto sono
quelli che impiegano meno tempo a coprire la distanza target-LYSO. In un grafico
bidimensionale energia-TOF i fotoni dovrebbero disporsi fisicamente lungo una linea
verticale, mentre per i neutroni ci aspettiamo una distribuzione di fondo a tempi
maggiori.
Nei grafici di Figura 4.19(a) e 4.19(b) si riescono a distinguere la popolazione dei
fotoni che sono disposti a circa 10 ns per poi avere un andamento curvo. La forma
di questa distribuzione è dovuta all’elaborazione del segnale dall’elettronica.
L’analisi dei fotoni prompt emessi necessita prima di tutto di due cose: una
correzione dello spettro dei fotoni e la calibrazione in energia.
Figura 4.18: Distribuzione del numero di hit nelle celle della camera a deriva per gli eventi
selezionati con trigger di LYSO a 90° rispetto alla direzione del fascio di elio (a sinistra) e ossigeno
(a destra). Gli assi delle ordinate sono in scala logaritmica. Si nota come il valore massimo sia
centrato al valore 12, ovvero il numero dei piani della camera. Si identificano come particelle cariche
gli eventi con al più 8 hit, mentre i neutri quelli con meno di 3.
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(a) (b)
(c) (d)
Figura 4.19: Carica depositata nel LYSO in funzione del tempo di volo tra lo Start Counter e lo
scintillatore. (a) e (c) rappresentano la somma dei dati dell’elio alle diverse energie di 102, 125, 145
MeV/u mentre (b) e (d) l’ossigeno alle energie di 210 e 300 MeV/u ((b) e (d)). Gli eventi in (a) e
(b) sono stati selezionati con richiesta di avere meno di 3 hit nella camera a deriva, condizione che
ci permette di escludere la maggior parte delle particelle cariche. Nelle figure in basso (c) e (d),
sono stati selezionati con richiesta di avere almeno di 8 hit nella camera a deriva, condizione che ci
permette di escludere la maggior parte delle particelle neutre, fotoni e neutroni.
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4.5.1 Correzione dell’eﬀetto Slew Time
Lo spettro di Figura 4.17 necessita di un’evidente correzione. L’andamento previsto
dei fotoni non si dispone correttamente a causa dell’eﬀetto slew time, (vedi Figura
4.20) che è responsabile di ritardi nella lettura dei segnali dovuti all’elettronica.
Nel nostro esperimento abbiamo a disposizione un discriminatore a soglia, e se
due segnali vengono prodotti nello stesso istante ma con ampiezze diverse, superano
la soglia impostata in tempi diﬀerenti, creando significative diﬀerenze nella lettura
dei tempi [142].
In seguito viene quindi descritto il metodo utilizzato per l’elio e per l’ossigeno.
Figura 4.20: Eﬀetto di time slewing : due segnali, prodotti nello stesso istante, ma con ampiezze
diverse superano la soglia in momenti diﬀerenti [143].
Elio
Dopo aver sommato tutti gli eventi dell’elio in un unico spettro, per uniformare
quindi i tempi dei fotoni, si sono selezionati, da Figura 4.17, gli eventi nell’intervallo
temporale tra i 5 e i 15 ns. Questi dati sono stati quindi ulteriormente divisi in
finestre di carica variabile, rispettivamente da 5, 10 , 20 e 40 pC (Figura 4.21 aiuta a
capire il procedimento). Si è optato per 84 finestre, da 85 pC fino a 805 pC. Questi
intervalli e la larghezza delle finestre, sono stati opportunamente scelti dopo una
serie di prove, ottimizzando la statistica e il numero di intervalli.
Per ciascuna finestra in carica, quindi, si è analizzato l’istogramma unidimensio-
nale (visibile in Figura 4.23), procedendo a fittare dunque 84 gaussiane.
In Figura 4.22(a) sono stati graficati i centroidi in tempo delle gaussiane in fun-
zione della carica della finestra. La distribuzione così ottenuta è stata fittata con la
funzione:
fHe(x) = p0+ p1 exp (p2 · x) + p3 exp (p4 · x) (4.3)
Tale funzione fHe(x) prima di essere implementata nel codice, è stata sovrapposta
al grafico bidimensionale della carica in funzione del tempo ad assi invertiti. Tale con-
trollo assicura la bontà del metodo ed è visibile in Figura 4.22(b). Nell’elaborazione
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dei dati quindi si è definito un nuovo tempo di volo corretto:
Tcorr = TOFSC − fHe(x) (4.4)
il quale è stato implementato nel codice che ha permesso quindi di ricavare lo spettro
dei fotoni visibile in Figura 4.24.
Figura 4.21: Spettro bidimensionale della carica letta nel LYSO in funzione del tempo di volo tra
lo Start Counter e il LYSO per i file dell’elio. In figura, in maniera del tutto indicativa, sono state
sovrapposte delle finestre di carica selezionate per la correzione dell’eﬀetto slew time.
(a) (b)
Figura 4.22: Correlazione tempo di volo-carica dell’elio. (a) grafico dei valori medi dei centroidi
ottenuti per ogni finestra di energia di Figura 4.23. La funzione di fit rossa è fHe(x). In alto a destra
sono riportati i valori del fit. (b) sovrapposizione della funzione fHe(x) nel grafico bidimensionale
di Figura 4.21 ad assi invertiti.
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Figura 4.23: Istogrammi in tempo per ogni finestra di carica dello spettro dell’elio, che a seconda
della statistica, varia da 5 a 40 pC per un intervallo dagli 85 ai 805 pC. Il fit (linea rossa) è stato
eseguito con una gaussiana. Il riquadro mostra a titolo illustrativo lo zoom di una finestra.
Figura 4.24: Spettro bidimensionale carica-tempo di volo corretto dell’elio. La selezione della
finestra è stata zoomata per mettere in evidenza la verticalità dei fotoni al tempo zero.
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4.5. ANALISI DELLA PRODUZIONE DEI FOTONI PROMPT
Ossigeno
Per quanto riguarda l’ossigeno, la tecnica per la correzione dello slew time è la me-
desima utilizzata per l’elio. La sostanziale diﬀerenza che si nota è la presenza di
molti più fotoni ad alta energia. Per essere sicuri di fare tale correzione solo sulla
componente neutra dei secondari emessi (i fotoni), si sono eﬀettuati maggiori con-
trolli e selezioni più stringenti sugli eventi, andando a studiare solo quei dati che
non hanno lasciato segnali nell’LTS. Le motivazioni che hanno portato alla scelta
finale del numero e della larghezza delle selezioni in carica sono le medesime del caso
dell’elio: in questo caso si è optato per un maggior numero di finestre in carica (93)
in un intervallo compreso tra i 95 e i 5200 pC. Le prime sono state scelte da 5 e 10
pC mentre quelle finali sopra ad una carica di 500 pC, a causa della bassa statistica,
sono state dimensionate con intervalli di 50, 150, 250 e 400 pC (vedi Figura 4.25).
Si è quindi fittata una curva gaussiana per ogni grafico unidimensionale in tempo
di ciascuna finestra (vedi Figura 4.26) in carica estrapolando per ciascuna il centroide
che è stato dunque ancora una volta graficato in funzione dell’intervallo di carica
(Figura 4.27(a)).
Nel fittare però la distribuzione dei centroidi di Figura 4.26 in funzione del tempo
con una funzione somma di due esponenziali (come nel caso di fHe(x)), non si è
rivelato suﬃciente per descrivere in maniera corretta l’andamento dei fotoni. L’unica
soluzione soddisfacente è stata quella di utilizzare una fOx(x) del tipo:
fOx(x) =
x ≤ 1800 p0+ p1 exp (p2 · x) + p3 exp (p4 · x)x > 1800 p2b − p0b exp (p1b · 1800) + p0b exp (p1b · x) (4.5)
Il valore centrale di limite delle due funzioni è stato opportunamente configurato
dopo una serie di test eﬀettuati a scopo didattico. La definizione dei parametri della
seconda funzione sono stati definiti in modo da ottenere una funzione continua.
Successivamente è´ stato quindi eﬀettuato lo stesso controllo applicato come nella
procedura dell’elio (visibile in Figura 4.27(b)), e corretto ancora una volta il tempo
come:
Tcorr = TOFSC − fOx(x) (4.6)
Il risultato finale è visibile quindi in Figura 4.28.
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Analisi dati e risultati
Figura 4.25: Spettro bidimensionale della carica letta nel LYSO in funzione del tempo di volo tra
lo Start Counter e il LYSO per lo spettro dell’ossigeno. In figura, in maniera del tutto indicativa,
sono state sovrapposte delle finestre di carica selezionate per la correzione dell’eﬀetto slew time.
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Figura 4.26: Istogrammi unidimensionali in tempo per ogni finestra di carica del file dell’ossigeno,
che a seconda della statistica varia da 5 a 400 pC per un intervallo dagli 95 ai 5200 pC. Il fit (linea
rossa) è stato eseguito con una gaussiana. Il riquadro mostra a titolo illustrativo lo zoom di una
finestra.
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(a) (b)
Figura 4.27: Correlazione tempo di volo-carica dell’ossigeno. (a) grafico dei valori medi dei
centroidi ottenuti per ogni finestra di energia di Figura 4.23. La funzione di fit è fOx(x) che è
l’unione di due curve esponenziali come mostrato in equazione 4.5. In alto a destra sono riportati
i valori del fit. (b) sovrapposizione della funzione fOx(x) nel grafico bidimensionale di Figura 4.25
ad assi invertiti.
Figura 4.28: Spettro bidimensionale carica-tempo di volo corretto dell’ossigeno. La selezione della
finestra è stata zoomata per mettere in evidenza la verticalità dei fotoni al tempo zero.
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Analisi dati e risultati
4.5.2 Correlazione Energia-Tempo di volo
I grafici bidimensionali mostrati precedentemente in Figura 4.17 necessitavano della
correzione dell’eﬀetto slew-time, responsabile della curvatura nella distribuzione dei
fotoni, e della conversione carica-energia. Nei precedenti paragrafi, sono stati descrit-
ti i metodi che hanno permesso di ottenere le distribuzioni corrette delle particelle
secondarie, rivelate nel LYSO ed emesse a 90° rispetto alla direzione del fascio di elio
e ossigeno. Il risultato finale è visibile in Figura 4.29.
Figura 4.29: Spettro bidimensionale finale dell’energia letta nel LYSO in funzione del tempo di
volo tra lo Start Counter e il LYSO per lo spettro dell’elio (in alto) e dell’ossigeno (in basso) dopo
la correzione dell’eﬀetto slew time e la calibrazione.
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4.5.3 Estrazione dello spettro in energia dei fotoni
Dai fit gaussiani dei picchi presenti in 4.23 e 4.26 è possibile ricavare un’altra in-
formazione oltre al valor medio per la correzione dei tempi. La deviazione standard
della distribuzione gaussiana ci suggerisce infatti la risoluzione temporale. Anche
in questo caso è stata graficata la distribuzione delle sigma in funzione della carica
dell’intervallo (vedi Figura 4.30). Le funzioni di fit sono:
gHe(x) = p0s + p1s exp (p2s · x) + p3s exp (p4s · x) (4.7)
gOx(x) = p0s + p1s exp (p2s · x) (4.8)
Figura 4.30: Grafico dei valori di σ delle gaussiane mostrate in Figura 4.23 per l’elio (a sinistra)
e dei valori estrapolati da Figura 4.26 per l’ossigeno (a destra). La funzione di fit (linea verde) è in
un caso gHe(x) e nell’altro gOx(x). I valori dei parametri ottenuti sono riportati in legenda.
In questo modo è possibile definire un nuovo tempo TPULL che tiene in consi-
derazione la diversa risoluzione al variare del tempo e in questo modo, a parità di
statistica, aumenta il rapporto segnale-fondo nell’area del picco. La distribuzione di
TPULL è infatti la distribuzione pesata sugli errori di Tcorr di equazione 4.4 e 4.6





Ci aspettiamo quindi di ottenere da un fit gaussiano di tale distribuzione una
risoluzione pari a 1 e il valor medio centrato a zero. In Figura 4.31 è stato eﬀettuato
tale fit con una funzione che è la somma di una gaussiana e una polinomiale di
secondo grado sulla distribuzione dei tempi corretti. Si osserva il picco dei fotoni
prompt centrato a 0 ns con una sigma molto vicino al valore teorico di 1.
Da tale distribuzione si nota come ci sia una discreta componente di fondo nella
distribuzione dei tempi. Il nostro obiettivo è dunque ricavare nella maniera più
precisa possibile l’esatto numero di fotoni secondari prodotti dall’irraggiamento degli
ioni. A questo scopo ci si è avvalsi dell’ausilio del software RooFit [144], una classe
presente all’interno di ROOT.
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Figura 4.31: Distribuzione dei tempi TPULL dell’elio. La linea rossa rappresenta il fit con una
funziona somma di una gaussiana e una polinomiale di secondo grado. I parametri ottenuti sono
mostrati in legenda: p0, p1, p2 sono rispettivamente la costante, la media e la σ della gaussiana,
mentre p3, p4, p5 sono i coeﬃcienti del polinomio.
Le funzionalità di tale software permettono una modellizzazione della distribuzio-
ne degli eventi registrati e una loro descrizione come funzione di densità di probabilità
(probability density functions, p.d.f.). Se in precedenza dai grafici bidimensionali si
erano selezionati degli intervalli di carica discreti producendo dei fit con un certo ‘bin-
naggio’, RooFit permette una selezione degli eventi unbinned sfruttando il metodo
di minimizzazione della stima del parametro della maximum likelihood.
Operativamente si è quindi proceduto alla creazione di file di output sia per
l’elio che per l’ossigeno, energia per energia, in cui fossero registrati tutti gli eventi
registrati dal LYSO con la distribuzione dei tempi TPULL. Questi file sono stati
utilizzati come input per una macro opportunamente compilata che modella i nostri
eventi di segnale con una gaussiana centrata in zero e di risoluzione unitaria, mentre
il fondo con una funzione polinomiale. La macro è stata impostata per dividere
gli eventi in finestre di 10 pC, un valore di compromesso per ottenere una buona
statistica e una buona risoluzione energetica. In Appendice è riportata una parte del
listato utilizzato per quest’analisi (Listato 6).
In Figura 4.32 sono mostrati a titolo d’esempio sei finestre di selezioni energetiche
diverse che illustrano la procedura di fit eﬀettuata, e la separazione del segnale dei
fotoni da quello di fondo.
Integrando tutti gli eventi segnale per ciascuna finestra e graficandoli in funzione
della carica si sono ottenuti gli spettri preliminari dei fotoni prompt visibili. In
Figura 4.33 e 4.34 sono quindi presentati tali spettri dopo il processo di calibrazione
che evidenziano come sia visibile la struttura principale a circa 4 MeV, riga del
carbonio, nonostante la risoluzione dell’apparato.
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Ad un primo sguardo si nota subito come lo spettro in energia ottenuto dal file
di elio all’energia di 102 MeV/u presenti una statistica nettamente inferiore rispetto
alle altre due energie. Non ci sono apparenti motivi fisici che giustifichino una così
larga diﬀerenza negli spettri ottenuti. Sono stati eﬀettuati numerosi controlli, e la
medesima situazione si ripresenta nello studio della distribuzione di carica. Non si
escludono malfunzionamenti o ripartenze dell’elettronica durante l’acquisizione dei
file. Ciò sembrerebbe supportato dal fatto che la registrazione di questi file sia
avvenuta in un giorno diverso rispetto alle altre acquisizioni. Ulteriori accertamenti
verranno eﬀettuati a breve.
Figura 4.32: Alcuni esempi dell’output di RooFit. Ogni grafico rappresenta un intervallo di
carica di 10 pC (circa 170 keV) a energie crescenti in cui il software, minimizzando la distribuzione
della Maximum Likelihood, separa il segnale (in blu) dal fondo (linea tratteggiata). La linea rossa
rappresenta la somma dei due spettri.
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Figura 4.33: Spettri ricavati dai file dell’elio: dall’alto al basso l’energia è di 102 MeV/u, di 125
MeV/u e infine di 145 MeV/u. In tutti questi spettri si sono selezionati gli eventi al di sopra di
circa 1.5 MeV per tagliare la componente di fondo.
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Figura 4.34: Spettri ricavati dai file dell’ossigeno. In alto l’energia è di 210 MeV/u in basso di 300
MeV/u. In tutti questi spettri si sono selezionati gli eventi al di sopra di circa 1.5 MeV per tagliare
la componente di fondo.
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4.6 Risultati
Se una prima fase del lavoro è stata l’analisi software dei dati registrati a HIT,
che comporta comunque ulteriore lavoro, una seconda fase prevede il confronto dei
dati con le simulazioni Monte Carlo. Queste simulazioni sono ancora da ritenersi
preliminari all’attuale stato dei lavori e ulteriori perfezionamenti e controlli sono in
corso d’opera. Per comprendere i risultati ottenuti è necessario descrivere quali sono
le caratteristiche e le funzionalità del software FLUKA che ci ha permesso di ricavare
i primi confronti dati-esperimento.
4.6.1 Introduzione alla simulazione
FLUKA è un software di simulazione avanzato, sviluppato in collaborazione tra
l’INFN (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare) e il CERN (European Organization
for Nuclear Research) di Ginevra e viene utilizzato per calcolare il trasporto di par-
ticelle e le loro interazioni con la materia [114] [115]. Si tratta di uno strumento che
copre una vasta gamma di applicazioni che riguardano, ad esempio, la progettazio-
ne di acceleratori, la schermatura, la calorimetria, la dosimetria, la radioprotezione.
Con esso si possono realizzare, inoltre, disegni di rivelatori e complesse geometrie di
apparati sperimentali.
FLUKA riesce a simulare con grande precisione l’interazione di numerose par-
ticelle con diversi tipi di materiali. L’utente, in caso di esigenze particolari, può
integrare il codice grazie ad un insieme di routines disponibili.
Tale software è nato originariamente per rispondere alle esigenze della fisica degli
acceleratori e dei rivelatori in cui i fisici potevano predire in modo accurato le intera-
zioni elettromagnetiche e nucleari. Attualmente è utilizzato nei centri di adroterapia,
come a HIT e al CNAO [145], per supportare la pianificazione, il ricalcolo e la verifica
dei trattamenti.
L’interazione adrone-nucleo, per come è modellizzata in FLUKA, può essere
descritta schematicamente come una conseguenza dei seguenti passi [146]:
1. modello della cascata Glauber-Gribov;
2. cascata intra-nucleare generalizzata;
3. emissione di pre-equilibrio;
4. evaporazione (secondo la formulazione di Weisskopf-Ewing [147]);
5. fissione/modello ‘Fermi Break-Up’;
6. diseccitazione γ finale (comprende la statistica, le bande rotazionali e sono
tabulati i diversi livelli).
Nel range di energie inferiori a 100 MeV/u, nell’interazione nucleo-nucleo vie-
ne utilizzata la teoria BME (Boltzmann Master Equation) che descrive nello stato
di pre-equilibrio la diseccitazione del sistema composto generato dalla fusione dei
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due nuclei [148]. Al di sopra dei 100 MeV/u viene invece utilizzato il formalismo
“Quantum Molecular Dynamics” (QMD), sviluppato originariamente a Francoforte
e denominato rQMD-2.4. Questo descrive l’interazione di due nuclei nel loro stato
iniziale come gas di Fermi, seguendo dunque la successiva propagazione di ciascun
nucleone all’interno del potenziale generato dagli altri [149].
Per gli scopi di questo lavoro non si vuole scendere in ulteriori dettagli di program-
mazione e sviluppo del codice, informazioni che possono essere facilmente trovate in
materiale informativo specifico.
FLUKA legge gli input da un file ASCII, tale file consiste in un numero variabile
di comandi o opzioni, ciascuno dei quali è costituito da una o più linee. É an-
che disponibile un’interfaccia grafica avanzata denominata ‘Flair’ [150] che permette
la gestione di tutte le operazioni di editing dell’input, l’esecuzione del codice e la
visualizzazione dei files di output.
4.6.2 Programmazione dell’input
L’aspetto più importante da tenere in considerazione per lo sviluppo della simulazione
è la definizione e la programmazione delle informazioni che il software userà per
l’elaborazione dei dati.
La tipica struttura di un file di input per FLUKA prevede:
- titoli e commenti per scopi di documentazione;
- definizione della sorgente delle particelle (obbligatorio);
- descrizione della geometria dell’apparato (obbligatorio);
- definizione dei materiali (obbligatorio);
- definizione dei materiali (corrispondenza regione-materiale obbligatoria);
- definizione dei rivelatori richiesti in cui l’autore può richiedere la valutazione
delle grandezze fisiche.
Per quanto riguarda la geometria dell’apparato risulta utile, come prima cosa,
introdurre brevemente gli aspetti chiave per una corretta descrizione. FLUKA uti-
lizza una geometria combinatoria e si basa su due concetti importanti: i corpi e le
regioni. I primi sono corpi solidi chiusi (porzioni finite di spazi completamente chiusi
da superfici come sfere, parallelepipedi, ecc.) o porzioni di spazio semi-infinite (mezzi
spazi, cilindri infiniti) . Le seconde sono delle zone uniformi (costituite da un solo
materiale) definite secondo una logica booleana come l’unione, l’intersezione o la sot-
trazione di diversi corpi. Una regola importante da ricordare è che all’interno dello
spazio di interesse ogni punto deve appartenere ad una ed una sola regione [151].
É stata quindi configurata la geometria del nostro apparato sperimentale visibile
in Figura 4.35 che riproduce fedelmente il setup di Figura 3.7. In Appendice, al
Listato 2 può essere trovato l’input geometrico.
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Figura 4.35: Geometria di FLUKA. A sinistra è mostrato l’apparato ella sua interezza in scala,
mentre a destra si mostra in dettaglio il setup di rivelazione dei fotoni emessi a 90° rispetto alla
direzione del fascio incidente. La lunghezza del PMMA è opportunamente scelta in base all’energia
incidente del fascio.
Definiti quindi i materiali usati, un importante passo è stato l’assegnazione delle
energie di cut-oﬀ e di soglia per le particelle rivelate, tali valori garantiscono una
correlazione con i dati sperimentali:
- Soglia Start Counter = 0.1 MeV;
- Soglia LYSO = 1.5 MeV;
- Soglia BGO = 3 MeV;
- Soglia scintillatori plastici = 0.5 MeV;
- Soglia Rn e Rs = 0.1 MeV;
- Energia massima LYSO = 100 MeV;
- Energia massima BGO = 400 MeV;
É stato generato un output evento per evento poi convertito in un file Tree-Root
[152] in cui vengono registrate le informazioni spazio temporali di tutti i secondari
generati e i relativi depositi di energia nei rivelatori. Per la decodifica di tale file è
stata implementata una macro di cui si tratterà nella sezione successiva.
Le simulazioni sono state eﬀettuate su un processore Intel Core I5-470 da 3.20
GHz con una versione di FLUKA gFortran 64 bit. I tempi richiesti per la simulazione
sono stati:
He 102 MeV/u = 9.6 · 10−4 s/ev O 210 MeV/u = 4.3 · 10−3 s/ev
He 125 MeV/u = 1.07 · 10−3 s/ev O 300 MeV/u = 8.2 · 10−3 s/ev
He 145 MeV/u = 1.68 · 10−3 s/ev
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4.6.3 Macro per l’analisi dei dati di FLUKA
Per l’analisi dei dati e la produzione degli istogrammi è stato prodotto un codice
scheletro che permette all’utente di apportare modifiche per le specifiche analisi da
condurre.
Per descrivere la funzionalità di tale macro è utile descrivere la composizione
della struttura di lettura dell’evento, denominata Evento_STRUCTURE, contenuta in
un header file del codice stesso. Questa struttura può essere suddivisa in tre blocchi.
• Blocco della particella: per ciascuna delle particelle prodotte si registrano le
informazioni in vettori in cui l’indice identifica l’evento:
- num_evt: numero dell’evento FLUKA;
- nump: numero delle particelle prodotte;
- idpa: indice della parte comune della particella parente;
- icha: carica della particella;
- iba: numero barionico;
- idead: indica con quale interazione la particella muore;
- jpa: codice FLUKA di identificazione particella (esempio: γ ≡ 7);
- igen: tipo di interazione;
- vxi,vyi,vzi: posizione iniziale della particella;
- vxf, vyf, vzf: posizione finale della particella;
- px, py, pz: quantità di moto di produzione della particella;
- amass: massa della particella;
- tempo: tempo di produzione della particella;
- tof: time of flight;
- trlen:‘track lenght’ della particella.
• Blocco del rivelatore: in ciascun scintillatore vengono registrate le n ‘energy
releases’ in vettori con l’i-esima componente legata all’i-esimo rilascio. Si è
usata la stessa sintassi per ciascun rivelatore (‘DET’ può essere quindi essere
sostituito con lyso,dc, lts, sc, bgo, sts, rn, rs):
- nDET: numero di rilasci di energia nel rivelatore ‘DET’;
- idDET: posizione della particella responsabile del rilascio;
- iflgDET: flag specifica per ciascun rivealatore (per esempio il LYSO ha 4
flag per discrimianare i 4 cristalli di cui è composto);
- xinDET, yinDET, yinDET: posizione iniziale del rilascio di energia;
- xoutDET, youtDET, zoutDET: posizione finale del rilascio di energia;
- pinDET, pyinDET, pyinDET: quantità di moto iniziale del rilascio di ener-
gia;
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- pxoutDET, pyoutDET, pzoutDET: quantità di moto finale del rilascio di
energia;
- deDET: rilascio di energia;
- alDET: rilascio di energia ‘quenched’;
- timDET: tempo iniziale del rilascio di energia.
• Blocco del ‘crossing’: quando una particella supera i confini tra due regioni
limitrofe (aria, rivelatore, materiale, target) viene registrata l’informazione in
un vettore e comprende:
- ncross: numero di attraversamenti dei confini tra regioni;
- idcross: posizione della particella che fa riferimento alla struttura della
particella;
- nregcross: numero identificativo della regione in cui la particella sta
entrando;
- nregold: numero identificativo della regione in cui la particella sta uscen-
do;
- pxcross, pycross, pzcross: quantità di moto nell’attraversamento del
confine tra regioni;
- xcross, ycross,zcross: posizione nell’attraversamento del confine tra
regioni;
- tcross: tempo nell’attraversamento del confine tra regioni;
- chcross: carica nell’attraversamento del confine tra regioni;
- amacross: massa nell’attraversamento del confine tra regioni.
Per l’analisi è stata invece definita un’altra struttura, denominata ANA_STRUCT,
che contiene le quantità fisiche proprie dell’esperimento alle quali l’utente può rife-
rirsi:
• Trigger flag: TrigLYSO, TrigBGO[3], TrigRITTER (variabili booleane)
• Energie nei vari detector (MeV): Elyso, Ebgo[3], . . .
• Energie ‘quenched’ nei vari deterctor: Equench_lyso, Equench_bgo[3], . . .
• Tempi dei primi rilasci di energia nei rivelatori: tlyso, tbgo[3], . . .
Una volta inizializzate le strutture, il codice procede al caricamento del file conte-
nente la simulazione ottenuta con FLUKA. Nella compilazione può essere specificato
il numero degli eventi che si intendono processare, il nome del file di input (che
può comprendere una lista di files) e di output. In Figura 4.36 si mostra dunque
un diagramma che riassume il flusso degli eventi all’interno del codice. Una parte
importante del codice è l’analisi dell’evento che è suddiviso, con un’opportuna scelta
delle flag, nell’implementazione dei metodi e algoritmi necessari per ciascun set di
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rivelatori. L’utente dunque può facilmente modificare la parte di analisi necessaria






























































Figura 4.36: Diagramma di flusso della macro di analisi dei dati della simulazione FLUKA.
4.6.4 Confronto simulazione FLUKA con dati sperimentali
Per ottenere una corretta simulazione che permetta un confronto aﬃdabile con i
fotoni registrati sperimentalmente nel rivelatore LYSO, si sono impostate alcune
condizioni:
- il tempo di volo TOF è stato ridefinito come la diﬀerenza di tempo tra lo Start
Counter SC e il LYSO;
- è stata richiesta l’assenza del segnale nel LTS e che il numero di hit nella camera
fosse NHIT < 3;
- la logica di selezione è stata quella di fare un ciclo sui ‘crossing’ controllando
la presenza di fotoni che fuoriuscano dal PMMA e arrivino al LYSO;
- la deposizione in energia nel LYSO dipende dalla posizione in cui il fotone
colpisce il cristallo (LYSO A, B, C, D vedi Figura 3.12). Si sono quindi imple-
mentati degli yield ‘ad hoc’ per le diﬀerenti risposte dei 4 cristalli, basandoci
sui dati ottenuti in Sezione 4.3.
Questa logica di selezione degli eventi non è ancora da ritenersi definitiva. In-
fatti si è consapevoli del fatto che esistono rilasci che possono coinvolgere più di
135
Analisi dati e risultati
un cristallo. Inoltre è stata inserita una fluttuazione gaussiana dell’energia misura-
ta secondo un parametro σE/E che è ottimizzabile con studi più approfonditi sulla
risoluzione dello scintillatore. Una possibile alternativa da esplorare è far fluttuare
in simulazione ogni singolo deposito in energia a seconda del LYSO colpito A, B, C, D.
La simulazione ci permette di ottenere la distribuzione energetica dei gamma in
uscita dal PMMA che possono essere rivelati dal LYSO (vedi Figura 4.37). Qui si
notano in prevalenza i picchi a circa 4.4 MeV (contributi dal 11C e 12C), a circa 5.3
MeV (15O) e 6.1 MeV (principalmente 16O e 17O).
É noto che non dobbiamo aspettarci la riga di emissione all’energia tipica del 12C
a 4.4 MeV presente nel target. Consideriamo per esempio il caso del 4He come ione
proiettile. Esso non ha emissione gamma, e pertanto non contribuisce allo spettro
dei fotoni prompt. Per quanto riguarda invece l’ossigeno (o anche eventualmente
il carbonio) ci aspettiamo dei contributi. Sappiamo che la diseccitazione gamma
è l’ultimo dei processi fisici che temporalmente avvengono a seguito dell’interazio-
ne adrone-nucleo, ovvero quando i nuclei residui ritornano allo stato fondamentale.
Pertanto la riga del 12C contribuisce solo quando tale nucleo rimane integro e subisce
per esempio uno scattering quasi-elastico. Inoltre si devono considerare i contribu-
ti anche degli altri isotopi (vedi Tabella 2.4) che sono co-responsabili, insieme alla
risoluzione intrinseca dell’apparato di rivelazione, all’allargamento delle righe.
Figura 4.37: Spettro in energia dei fotoni prompt emessi dal target di PMMA. In questo spettro
non sono tenuti in considerazione gli eﬀetti dovuti alla rivelazione dei fotoni nel LYSO.
Il primo risultato ottenuto è stato quello di confrontare i grafici bidimensionali
energia-TOF corretto con la simulazione. Il tempo zero della simulazione è arbitra-
rio e non presenta analogie con i tempi dell’esperimento. Per un confronto è stato
quindi sottratto a ciascun evento della simulazione la media dei tempi di arrivo nel
LYSO. I risultati possono essere visualizzati in Figura 4.38 per l’elio e in Figura
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4.39 per l’ossigeno. Nonostante la minor statistica della simulazione, si vede come
ci sia un buon accordo con i dati sperimentali per quanto riguarda la popolazione
dei fotoni. Appare evidente però, che le selezioni dei dati comprendano anche un
fondo maggiore di altre particelle, soprattutto nel caso dell’ossigeno. Relativamente
a questi ultimi dati, si nota, inoltre, come la simulazione non preveda un così largo
popolamento di fotoni più energetici, né la popolazione della fascia laterale dovuta al
fondo dei carichi. Ciò per il momento è stato spiegato con l’evidente bassa statistica
utilizzata per i file dell’ossigeno e con il fatto che possano essere applicate ulteriori
migliorie alla simulazione. Non si esclude nemmeno la possibilità di applicare altri
accorgimenti per cercare di ottenere spettri più “puliti”.
Confortati dal buon accordo tra i dati e la simulazione per quanto riguarda i
grafici relativi alla correlazione Energia-Tempo di volo, si sono dunque confrontati
anche gli spettri dei fotoni prompt emessi. In Figura 4.40 sono riportati gli spettri
alle diverse energie per l’elio e in figura 4.41 per l’ossigeno. Il binnaggio per ragioni
statistiche è stato diminuito rispetto agli spettri visibili in Figura 4.33 e 4.34 e il
numero di conteggi sono stati normalizzati allo stesso numero integrale per permet-
tere dunque un confronto diretto. Si nota in generale un buon accordo tra i due
andamenti, anche se soprattutto all’energia del picco a circa 4 MeV si evidenzia un
maggiore potere risolutivo della simulazione.
Si vuole sottolineare come queste analisi siano ancora preliminari e come sia
necessario ulteriore lavoro di controllo e perfezionamento anche per integrare, come
detto precedentemente, una più veritiera risposta del rivelatore.
.
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Figura 4.38: Confronto dei grafici di correlazione Energia-TOF dell’elio tra dati sperimentali (in
blu) e simulazione (in rosso). La statistica della simulazione, come si può notare è in tutti e tre
i casi inferiore. In sequenza, dall’alto al basso, sono mostrati gli eventi corrispondenti all’energia
102, 125 e 145 MeV/u.
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Figura 4.39: Confronto dei grafici Energia-TOF dell’ossigeno tra dati sperimentali (in blu) e
simulazione (in rosso). La statistica della simulazione, come si può notare è in tutti e tre i casi
inferiore. In alto gli eventi all’energia di 210 MeV/u mentre in basso quelli a 300 MeV/u.
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Figura 4.40: Confronto degli spettri ottenuti per l’elio con la simulazione alle energie di 102




Figura 4.41: Confronto degli spettri ottenuti per l’ossigeno con la simulazione alle energie di 210
MeV/u (in alto) e 300 MeV/u (in basso). Gli spettri sono stati normalizzati allo stesso numero di
eventi.
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4.6.5 Valutazione dello yield dei fotoni emessi
In questo lavoro di tesi, e in particolar modo alla sezione 2.2.2, si è evidenziato
come lo studio dell’emissione dei fotoni prompt, prodotti dall’attraversamento di
adroni nella materia, sia di particolare interesse per lo sviluppo delle tecniche di
monitoraggio in adroterapia in quanto permetterebbe un collegamento con la dose
depositata nel mezzo.
Per poter valutare in modo quantitativo l’eﬀettiva possibilità di sfruttare i fotoni
di diseccitazione, risulta fondamentale il valore del numero di fotoni prompt emes-
si per primario alle diverse energie. Per la stima del numero di ioni incidenti sul
bersaglio si è utilizzato il rivelatore Start Counter (vedi Figura 3.7) posto a valle
del bersaglio. Il numero di conteggi dei primari è stato ottenuto analizzando i dati
registrati nello Scaler (descritto in Sezione 3.4). Ciò è stato fatto abilitando la fun-
zione di debug nella macro di analisi (vedi Sezione 3.5) che ci permette di avere a
disposizione il numero di conteggi registrati nei singoli canali del modulo VME.
Per avere un numero di conteggi aﬃdabile degli ioni primari, si è segnato il
numero di eventi del canale 2 dello Scaler che riceve il segnale di coincidenza OR dei
due fotomoltiplicatori accoppiati allo Start Counter. Successivamente si sono dunque
sommati i conteggi del singolo file separandoli in base all’energia primaria del fascio














7_5 2 000 000 4.26E+08
2.1±0.2 507±23* 0.25±0.03*
7_6 526 050 1.63E+09
10_3 1 000 000 8.79E+08
2.3±0.2 6041±78 2.6±0.310_4 811 470 7.02E+08
10_5 867 470 7.33E+08
12.65 1 000 000 8.04E+08
2.3±0.2 6353±80 2.8±0.312.65_1 1 000 000 8.10E+08
12.65_2 993 820 6.93E+08
Tabella 4.5: Numero di conteggi dei primari e calcolo dello yield dei fotoni per la lista dei file
analizzati relativi al fascio di elio alle energie di 102, 125 e 145 MeV/u. Con * si vuole indicare che
la stima all’energia di 102 MeV/u risulta aﬀetta da un errore sistematico dovuto all’acquisizione dei

















7.65_6 1 000 000 5,7E+08
1.9±0.2 1.28±0.01 6.8±0.7
7.65_7 1 000 000 5,6E+08
7.65_9 1 000 000 6,4E+08
7.65_10 383 770 1,0E+08
12.65_1 1 000 000 3,0E+08
2.0±0.2 2.06±0.01 10.2±0.1
12.65_2 1 000 000 3,1E+08
12.65_3 1 000 000 3,9E+08
12.65_4 1 000 000 3,9E+08
12.65_5 1 000 000 4,0E+08
12.65_6 100 000 2,1E+07
12.65_7 100 000 2,0E+07
12.65_8 1 000 000 2,0E+08
Tabella 4.6: Numero di conteggi dei primari e calcolo dello yield dei fotoni per la lista dei file
analizzati relativi al fascio di ossigeno alle energie di 102, 125 e 145 MeV/u.
L’analisi della risposta dello Start Counter ha evidenziato alcune anomalie. Il
numero di conteggi registrati dallo Scaler, sembra dipendere dalla presenza o meno
del target di PMMA durante la registrazione del file. La comprensione dei possibili
problemi connessi all’acquisizione di tali segnali è ancora in corso. É stato comunque
valutato l’errore relativo al conteggio del numero di ioni primari incidenti, stiman-
dolo ad un valore attorno al 10%.
Il numero dei fotoni è stato invece ottenuto dalla misura dell’integrale degli spet-
tri di Figura 4.33 e 4.34, i cui errori sono stati calcolati assumendo una distribuzione
Poissoniana (σ =
√
N). Si nota come lo yield ricavato per l’elio a 102 MeV/u sia
influenzato da un errore. Si presume ci siano stati dei problemi di natura elettronica
nell’acquisizione dei dati a questa energia. (vedi anche Sezione 4.5.3).
Analogamente, con l’ausilio della stessa simulazione, si è considerato il numero
di fotoni che hanno depositato un’energia E > 1.5 MeV nel LYSO rispetto al numero
di quelli, che con la stessa soglia energetica fuoriescono dal PMMA. In Tabella 4.7 e
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102 240 235 841 1921 1133 4.72± 0, 16
125 215 318 727 2188 1175 5.47± 0, 14
145 165 401 081 2298 1209 7.32± 0, 21
Tabella 4.7: Risultati degli yield relativi all’analisi delle simulazioni alle diverse energie dell’elio.
Sono mostrati il numero di primari generati, gli eventi registrati nei Trigger dell’esperimento (vedi
Tabella 3.3) e aventi un trigger di LYSO. Il numero di gamma rappresenta i candidati fotoni che















210 16.5 269 260 572 315 2.22± 0, 17
300 22.5 1 023 537 1211 620 2.76± 0, 11
Tabella 4.8: Risultati degli yield relativi all’analisi delle simulazioni alle diverse energie dell’ossi-
geno. Sono mostrati il numero di primari generati, gli eventi registrati nei Trigger dell’esperimento
(vedi Tabella 3.3) e aventi un trigger di LYSO. Il numero di gamma rappresenta i candidati fotoni
che hanno passato la selezione descritta.
Il rate assoluto ottenuto in questa maniera non contiene le informazioni per noi
importanti perché deve essere corretto per l’eﬃcienza di rivelazione e per il fatto-
re derivante dalla limitata accettanza angolare del nostro rivelatore. Tale valore
correttivo è stato ricavato con l’ausilio della simulazione Monte Carlo come:
￿CORR ￿ 1 · 10−4
In Tabella 4.9 si confrontano dunque i rate corretti ottenuti dividendo per questo
fattore ￿CORR sia i dati sperimentali sia quelli ottenuti dalla simulazione. La compa-
razione fra i risultati sperimentali e quelli relativi alla simulazione mostra un accordo
incoraggiante. La simulazione si diﬀerenzia per un fattore 2÷3 per l’elio e per un
fattore leggermente maggiore (3÷4) per l’ossigeno. Il confronto delle due tipologie
adroniche utilizzate evidenzia un rapporto dello yield ossigeno/elio simile (3÷4) sia
per i dati che per la simulazione.
Bisogna considerare questi risultati molto preliminari, in quanto manca una com-









He 102 0.25±0.03* 4.72± 0.2
He 125 2.6±0.3 5.47± 0.1
He 145 2.8±0.3 7.32± 0.2
O 210 6.8±0.7 22.2± 0.2
O 300 10.2±0.1 27.6± 0.1
Tabella 4.9: Confronto degli yield ottenuti alle diverse energie per i fasci di elio e ossigeno dai
dati sperimentali e dalla simulazione FLUKA.
sottolineare comunque l’importanza reciproca del raﬀronto ottenuto tra dati e simu-
lazione: se da un lato la simulazione eﬀettuata ci rassicura sulla buona qualità dei dati
registrati, dall’altro questi ultimi possono garantire uno sviluppo nella validazione
dei modelli di interazione impiegati nella simulazione.
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CONCLUSIONI
In questo lavoro di tesi è stata presentata un’analisi dati condotta all’interno di
un test sperimentale eﬀettuato a HIT che è rivolto a studiare le attuali tecniche di
monitoraggio della dose erogata in adroterapia tramite la rivelazione di particelle
secondarie. Si è analizzata in particolare la radiazione dei fotoni prompt derivante
dall’interazione degli ioni di elio e ossigeno su di un bersaglio di PMMA.
Sono state descritte le principali motivazioni fisiche e biologiche dell’utilizzo del-
l’adroterapia in ambito medico, evidenziando la necessità di studi approfonditi nel-
lo sviluppo di tecniche diagnostiche per quantificare l’eﬀettiva dose depositata nel
paziente.
Successivamente si sono presentati gli obiettivi di fisica di base dell’esperimento
che prevedono lo sfruttamento delle informazioni sul range e sulla distribuzione di
dose ricavabili dalla rivelazione delle particelle secondarie emesse. É stata quindi
presentata la struttura hardware dell’esperimento, descrivendone i rivelatori utiliz-
zati, la relativa catena elettronica e la componente software utilizzata per l’analisi
dei dati.
Lo studio della calibrazione in energia ha evidenziato come la diﬀerente risposta
dei singoli cristalli che compongono le matrici dei rivelatori LYSO e BGO, sia re-
sponsabile dell’allargamento della risoluzione energetica. Ciò ha permesso una stima
quantitativa che è stata utilizzata nelle simulazioni di confronto successive.
Per ottenere lo spettro dei fotoni emessi intorno a 90° rispetto alla direzione del
fascio, si è reso necessario isolare correttamente i fotoni da altre particelle mediante
una selezione nelle variabili tempo di volo ed energia rilasciata nel LYSO. I risultati
ottenuti sono stati confrontati con una simulazione Monte Carlo eﬀettuata con il
software FLUKA che ha mostrato incoraggianti risposte.
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Lo studio del confronto esperimento-simulazione è importante per due ragioni:
1. dimostra la buona qualità dei risultati ottenuti;
2. aiuta a validare il modello di simulazione, particolarmente importante per
questo tipo di applicazioni.
Attualmente sono in fase di sviluppo alcune ottimizzazioni della simulazione che
possano permettere di ottenere una migliore statistica e ridurre la varianza dei risul-
tati. Per arrivare ad una conclusione definitiva occorrerà valutare inoltre gli errori
sistematici dovuti alla lettura dei segnali del nostro apparato sperimentale.
Si è infine stimato lo yield di produzione dei fotoni prompt emessi da fasci di elio
e ossigeno alle energie considerate in confronto al numero di ioni primari incidenti.
In un trattamento vengono utilizzati circa 109 ioni per l’irraggiamento di un singo-
la sezione del tumore trattato che corrisponde ad una certa energia iniziale. Con
questo rate e per una determinata energia del piano di trattamento considerato, il
risultato ottenuto nel nostro setup sperimentale ci permette di stimare circa 1000
fotoni. Questo risultato permette di rispondere quantitativamente alla possibilità di
utilizzare tali fotoni per il monitoring nell’adroterapia.
Questa attività di tesi è servita ad ottenere risultati preliminari che saranno
approfonditi in vista di future pubblicazioni. Inoltre i metodi e gli algoritmi utilizzati
per questa analisi dati si renderanno utili per i prossimi sviluppi dell’esperimento.
Lo studio eﬀettuato ha permesso inoltre di individuare alcuni problemi nella
gestione della raccolta dati e nella loro conseguente elaborazione. Ciò ci ha permesso
di evidenziare i punti più critici dell’analisi dati: la calibrazione in energia e la stima
delle eﬃcienze di rivelazione del numero di primari incidenti.
Questo lavoro è stato realizzato nell’ambito della ricerca innovativa per l’utilizzo
di fasci di elio e ossigeno in adroterapia. La caratterizzazione di tali fasci contribuisce
ad arricchire lo stato dell’arte per il trattamento di tumori con fasci alternativi a
quelli attualmente utilizzati di protoni e ioni carbonio.
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APPENDICE
In questa appendice vengono riportate le parti di codice importanti per questo lavoro
di tesi. Tali listati non sono da considerarsi esaustivi, lo scopo è infatti mettere in
evidenza solo le parti di codice necessarie per una migliore comprensione dei metodi
utilizzati nell’analisi dati descritta in capitolo 4.
Si riportano dunque i listati di input per la simulazione in codice FLUKA.
Il listato 1 mostra il codice di input per la simulazione del fascio di elio a 102
MeV/u. Comprende la definizione della sorgente delle particelle (il fascio) e dei
rivelatori utilizzati e la descrizione delle varie regioni e dei materiali assegnandoli
alle corrispettive regioni.
Il listato 2 rappresenta l’input della configurazione geometrica caricato nel pre-
cedente listato per la simulazione dell’apparato strumentale con un target di PMMA
di 7.65cm (E = 102 MeV/u). Sono inoltre riportate le diﬀerenze nel caso del PMMA
lungo 10 e 12.65 cm (E = 125 MeV/u e E = 145 MeV/u).
I successivi listati, scritti in linguaggio C++, mostrano alcune delle macro utiliz-
zate per l’analisi dati. Il codice 3 riporta la funzione di monitoraggio del rivelatore
LYSO. In esso si caricano i valori di carica e tempo rispettivamente dai canali 0,1,2
del QDC0 e del canale 48 del TDC 1190. Vengono inizializzate le variabili di carica
e con opportune selezioni vengono uniti in un unico valore di carica le diverse atte-
nuazioni. Infine vengono riempiti gli istogrammi con gli eventi aventi un trigger di
LYSO.
Il listato 4 è stato opportunamente scritto per l’analisi delle particelle neutre
emesse a 90° rispetto alla direzione del fascio di elio e rivelate nel LYSO. In questo
codice si vedono le selezioni in finestre utilizzate, la relativa produzione degli isto-
grammi di Figura 4.27 e la produzione del file testo che viene usato come input per
la macro di RooFit.
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Il listato 5 mostra il medesimo procedimento per quanto riguarda i file dell’ossi-
geno. A diﬀerenza dell’elio, oltre al diverso numero e dimensione degli intervalli in
carica, viene imposto un ulteriore filtro ai dati, infatti vengono selezioni solo quegli
eventi che non hanno rilasciato segnale nell’LTS.
Per ottenere lo spettro dei fotoni prompt, come mostrato in Sezione 4.5.3, è stato
utilizzato il software RooFit disponibile all’interno delle librerie ROOT. Il listato 6
mostra quindi la macro implementata. Nella sintassi specifica, vengono inizializzate
le variabili e i modelli necessari per il calcolo della Maximum Likelihood.
Listato 1: Codice FLUKA di input per la simulazione del fascio di elio a 102 MeV/u.
1 TITLE
Explorer t e s t at He ide lberg . Segmented Crys ta l s
DEFAULTS PRECISIO
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
6 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
BEAM −0.408 −0.3 −0.3 4−HELIUM
BEAMPOS 0 . 0 . −50.
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
11 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗DISCARD PHOTON ELECTRON POSITRON NEUTRON ANEUTRON
EMF
EMFCUT −.0001 .0001 BLKBODY @LASTREG
EMFCUT −.0001 .0001 1 . BLCKHOLE @LASTMAT PROD−CUT
16 EMFCUT −.00001 .00001 TARGET TARGET
EMFCUT −.00001 .00001 1 . PMMA PMMA PROD−CUT
EMFCUT −.00005 .00005 LYSO1 LYSO4
EMFCUT −.00005 .00005 1 . LYSO LYSO PROD−CUT
EMFCUT −.00005 .00005 RS0 RS0
21 EMFCUT −.00005 .00005 LYSO LYSO PROD−CUT
EMFCUT −.00005 .00005 RS1 RS1
EMFCUT −.00005 .00005 LYSO LYSO PROD−CUT
EMFCUT −.00005 .00005 RN0 RN0
EMFCUT −.00005 .00005 LYSO LYSO PROD−CUT
26 EMFCUT −.00005 .00005 RN1 RN1
EMFCUT −.00005 .00005 LYSO LYSO PROD−CUT
PART−THR −0.001 PROTON PROTON 0.0
PART−THR −0.001 PION+ PION− 0 .0
PART−THR −0.001 3−HELIUM 4−HELIUM 0.0
31 PART−THR −0.001 DEUTERON 0.0
PART−THR −0.001 TRITON 0.0
PAIRBREM 3. 0 .0 1 .E−04 AIR @LASTMAT
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
36 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
DELTARAY 1 .E−04 AIR @LASTMAT NOPRINT
DELTARAY .001 LYSO LYSO NOPRINT
DELTARAY 1.0 PMMA PMMA NOPRINT
PHYSICS 3 . EVAPORAT
41 PHYSICS 1 . COALESCE
∗FLUKAFIX 0.005 PMMA PMMA
IONTRANS HEAVYION
RADDECAY 2 . 1 .
∗
46 ∗ ======================== GEOMETRY begin ==================================
ROT−DEFI 200 . 90 . Rot90
ROT−DEFI 200 . −145. RotRTS
ROT−DEFI 200 . 30 . RotRTN
ROT−DEFI 200 . −30. Rotm30
51 ROT−DEFI 200 . −10. Rotm10
GEOBEGIN 21 . COMBNAME
HIT_7 . 6 5 . geo
GEOEND
∗ ======================== GEOMETRY end ==================================
56 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ 223 Lucite , Perspex , PMMA
∗ Chemical H CH
61 ∗ Formula | | 3
∗ −−−−− C −− C −−−−−
∗ | |
∗ H C − O − CH
∗ C H O | | 3
66 ∗ 5 8 2 O
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∗ I d e n t i c a l to the de f au l t one :
MATERIAL 1.19 PMMA
COMPOUND 8.0 HYDROGEN 5.0 CARBON 2.0 OXYGENPMMA
∗ 104 Air dry ( near sea l e v e l ) , almost i d e n t i c a l to the d e f au l t one ( dens i ty ) :
71 MATERIAL .00120484 AIR
COMPOUND −1.248E−4 CARBON −0.755267 NITROGEN −0.231781 OXYGENAIR
COMPOUND −0.012827 ARGON AIR
∗ Polystyrene
∗ Chemical H−C = C−H |
76 ∗ Formula / \ |
∗ H − C C −− C − H
∗ |C H | \\ // |
∗ | 8 8 | n C − C H−C−H
∗ | | |
81 ∗ H H |
∗ The va r i a t i on in dens i ty ranges from 0.98 to 1 .075 g/cm3 .
MATERIAL 1.06 Polystyr
COMPOUND 8.0 HYDROGEN 8.0 CARBON Polystyr
MAT−PROP 85.7 AIR
86 STERNHEI 10.5961 1.7418 4.2759 0.10914 3.3994 AIR
∗
MATERIAL 83 . 9 .747 BISMUTH
MATERIAL 32 . 5 .323 GERMANIU
MATERIAL 7.13 BGO
91 COMPOUND 4.0 BISMUTH 3.0 GERMANIU 12.0 OXYGENBGO
∗
MATERIAL 71 . 174.967 9 .841 LUTETIUM
LOW−MAT LUTETIUM 33 . 75 . 87 . ARSENIC
MATERIAL 39 . 88.90585 4 .469 YTTRIUM
96 MATERIAL 7 .3 LYSO
COMPOUND 1.6 LUTETIUM 0.4 YTTRIUM 1.0 SILICONLYSO
∗
MATERIAL 1.45 BAKELITE
COMPOUND 9.0 HYDROGEN 9.0 CARBON 1.0 OXYGENBAKELITE
101 ∗
MATERIAL 0.92 TAPE
COMPOUND −0.882 CARBON −0.118 HYDROGEN TAPE
MATERIAL 9 . 0.001696 FLUORINE
∗ Tef lon
106 ∗ Chemical F F
∗ Formula | |
∗ −−−− C −− C −−−−
∗ | |
∗ F F
111 MATERIAL 2 .2 TEFLON
COMPOUND 2.0 CARBON 4.0 FLUORINE TEFLON
MATERIAL 11 . 0 .971 SODIUM
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8










ASSIGNMA LYSO LYSO1 LYSO4
126 ASSIGNMA ARGON up0c0 up5c2
ASSIGNMA ARGON vp0c0 vp5c2
ASSIGNMA ALUMINUM schermo
ASSIGNMA ALUMINUM barre
ASSIGNMA ALUMINUM so s t e
























ASSIGNMA BGO BGO_B1 BGO_B4
ASSIGNMA Polystyr STS_C1
156 ASSIGNMA Polystyr STS_C2
ASSIGNMA BGO BGO_C1 BGO_C4
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
161 USRBIN 10 . DOSE −24. 5 . 5 . 30 . Bragg
USRBIN −5. −5. −30. 1 . 1 . 600 . &
USRBDX −1. PHOTON −41. TARGET AIR OutPMMA
USRBDX 1.0 0.0001 40 . 1 . &
USRBDX −1. PHOTON −42. SCOTN RN0 RN0
166 USRBDX 0.010 0.0001 40 . 1 . &
USRBDX −1. PHOTON −42. SCOTN RN1 RN1
USRBDX 0.010 0.0001 40 . 1 . &
USRBDX −1. PHOTON −42. SCOTS RS0 RS0
USRBDX 0.010 0.0001 40 . 1 . &
171 USRBDX −1. PHOTON −42. SCOTS RS1 RS1
USRBDX 0.010 0.0001 40 . 1 . &
∗#i f d e f
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | what (1) | what (2 ) | what (3) | what (4 ) | what (5) | what (6) | SDUM |
176 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
SCORE ENERGY
∗ quenching : f i r s t mate r i a l f o r LYSO : second NAI : th i rd p l a s t i c s c i n t
USERDUMP 0.0076 0 .0 0.00091 0 .0 0.00735 0.0000145UDQUENCH
USERDUMP 100. 90 . 0 .0 1 .
181 ∗EVENTBIN −12.0 ENERGY −36. LYSO4 EvBinLys
∗EVENTBIN LYSO1 &
∗EVENTBIN −12.0 ENERGY −37. BGO_A4 EvBinBGA
∗EVENTBIN BGO_A1 &
∗EVENTBIN −12.0 ENERGY −38. BGO_B4 EvBinBGB
186 ∗EVENTBIN BGO_B1 &
∗EVENTBIN −12.0 ENERGY −39. BGO_C4 EvBinBGC
∗EVENTBIN BGO_C1 &
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
∗ command | i d b f l g | c r o s s | t r i g g e r | txt f l e | evnt dbg | what (6) | SDUM |
191 ∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8
RANDOMIZ 1000.0
USRICALL 0 . 1 . 1 . 1 .
USROCALL
∗ −−−−−−−1−−−−−−−−−2−−−−−−−−−3−−−−−−−−−4−−−−−−−−−5−−−−−−−−−6−−−−−−−−−7−−−−−−−−−8





Listato 2: Codice FLUKA di input per la configurazione geometrica di HIT con il PMMA lungo
7.65 cm. La diﬀerenza con la configurazione a 10 cm e a 12.65 cm è alla riga 7 dove al valore -6.65
è sostituito - 9 e - 11.65 ovvero i valori degli isocentri alle rispettive energie.
1 0 0 COMBNAME
∗ Black body
SPH blkbody 0 .0 0 .0 0 .0 100000.0
∗ Void sphere
SPH void 0 .0 0 .0 0 .0 10000.0
6 RPP a i r −1000. 1000 . −1000. 1000 . −1000. 1000 .
RPP box −2.5 2 .5 −2.5 2 .5 −6.65 1 .0
RPP sc −1.5 1 .5 −1.5 1 .5 −37.0 −36.8
RPP l t s −8.5 −8.1 −2.5 2 .5 −11.0 6 .0
∗
11 ∗ LYSO det e c to r
∗
$start_trans form Rot90
∗ RPP ly so −1.5 1 .5 −1.5 1 .5 77 .2 89 .2
RPP ly so −1.55 1 .55 −1.55 1 .55 77 .4 89 .5
16 RPP lysoa 0 .01 1 .51 0 .01 1 .51 77 .45 89 .45
RPP lysob 0 .01 1 .51 −1.51 −0.01 77 .45 89 .45
RPP ly so c −1.51 −0.01 −1.51 −0.01 77 .45 89 .45
RPP lysod −1.51 −0.01 0 .01 1 .51 77 .45 89 .45
$ s t a r t_t ran s l a t 0 .0 0 .0 64 .2
21 ∗ Dr i f t chambre c e l l schemes : each c e l l −> 1 reg ion
∗ V view
RPP VP0C0 −2.800000 −1.200000 −5.600000 5.600000 −6.350000 −5.350000
RPP VP0C1 −1.200000 0.400000 −5.600000 5.600000 −6.350000 −5.350000
RPP VP0C2 0.400000 2.000000 −5.600000 5.600000 −6.350000 −5.350000
26 RPP VP1C0 −2.000000 −0.400000 −5.600000 5.600000 −3.750000 −2.750000
RPP VP1C1 −0.400000 1.200000 −5.600000 5.600000 −3.750000 −2.750000
RPP VP1C2 1.200000 2.800000 −5.600000 5.600000 −3.750000 −2.750000
RPP VP2C0 −2.800000 −1.200000 −5.600000 5.600000 −1.150000 −0.150000
RPP VP2C1 −1.200000 0.400000 −5.600000 5.600000 −1.150000 −0.150000
31 RPP VP2C2 0.400000 2.000000 −5.600000 5.600000 −1.150000 −0.150000
RPP VP3C0 −2.000000 −0.400000 −5.600000 5.600000 1.450000 2.450000
RPP VP3C1 −0.400000 1.200000 −5.600000 5.600000 1.450000 2.450000
RPP VP3C2 1.200000 2.800000 −5.600000 5.600000 1.450000 2.450000
RPP VP4C0 −2.800000 −1.200000 −5.600000 5.600000 4.050000 5.050000
36 RPP VP4C1 −1.200000 0.400000 −5.600000 5.600000 4.050000 5.050000
RPP VP4C2 0.400000 2.000000 −5.600000 5.600000 4.050000 5.050000
RPP VP5C0 −2.000000 −0.400000 −5.600000 5.600000 6.650000 7.650000
RPP VP5C1 −0.400000 1.200000 −5.600000 5.600000 6.650000 7.650000
RPP VP5C2 1.200000 2.800000 −5.600000 5.600000 6.650000 7.650000
41 ∗ U view
RPP UP0C0 −5.600000 5.600000 −2.000000 −0.400000 −7.650000 −6.650000
RPP UP0C1 −5.600000 5.600000 −0.400000 1.200000 −7.650000 −6.650000
RPP UP0C2 −5.600000 5.600000 1.200000 2.800000 −7.650000 −6.650000
RPP UP1C0 −5.600000 5.600000 −2.800000 −1.200000 −5.050000 −4.050000
46 RPP UP1C1 −5.600000 5.600000 −1.200000 0.400000 −5.050000 −4.050000
RPP UP1C2 −5.600000 5.600000 0.400000 2.000000 −5.050000 −4.050000
RPP UP2C0 −5.600000 5.600000 −2.000000 −0.400000 −2.450000 −1.450000
RPP UP2C1 −5.600000 5.600000 −0.400000 1.200000 −2.450000 −1.450000
RPP UP2C2 −5.600000 5.600000 1.200000 2.800000 −2.450000 −1.450000
51 RPP UP3C0 −5.600000 5.600000 −2.800000 −1.200000 0.150000 1.150000
RPP UP3C1 −5.600000 5.600000 −1.200000 0.400000 0.150000 1.150000
RPP UP3C2 −5.600000 5.600000 0.400000 2.000000 0.150000 1.150000
RPP UP4C0 −5.600000 5.600000 −2.000000 −0.400000 2.750000 3.750000
RPP UP4C1 −5.600000 5.600000 −0.400000 1.200000 2.750000 3.750000
56 RPP UP4C2 −5.600000 5.600000 1.200000 2.800000 2.750000 3.750000
RPP UP5C0 −5.600000 5.600000 −2.800000 −1.200000 5.350000 6.350000
RPP UP5C1 −5.600000 5.600000 −1.200000 0.400000 5.350000 6.350000
RPP UP5C2 −5.600000 5.600000 0.400000 2.000000 5.350000 6.350000
∗ Dr i f t Chamber mechanical s t r u c tu r e
61 RPP SHIIN −5.60 5 .60 −5.60 5 .60 −11.5 11 .50
RPP SHIOU −6.85 6 .85 −6.85 6 .85 −11.5 11 .50
∗ a l e t t e
RPP BARU1 −5.00 −4.12 6 .85 13 .35 −7.20 7 .20
RPP BARU2 4.12 5 .00 6 .85 13 .35 −7.20 7 .20
66 RPP BARL1 −13.35 −6.85 −5.00 −4.12 −7.20 7 .20
RPP BARL2 −13.35 −6.85 4 .12 5 .00 −7.20 7 .20
RPP BARR1 6.85 9 .35 4 .12 5 .00 −7.20 7 .20
RPP BARR2 6.85 9 .35 −5.00 −4.12 −7.20 7 .20
RPP BARD1 −5.00 −4.12 −9.35 −6.85 −7.20 7 .20
71 RPP BARD2 4.12 5 .00 −9.35 −6.85 −7.20 7 .20
∗ t r i a n g o l i
RPP TRIA1 −12.48 −5.00 5 .00 12 .48 −7.27 −7.20
RPP TRIA2 −12.48 −5.00 5 .00 12 .48 7 .20 7 .27
PLA TRIA3 −1.00 1 .00 0 .00 −5.00 12 .48 7 .20
76 ∗ sostegno
RPP SOSA1 −6.85 6 .85 −7.98 −6.85 −8.34 −7.20
RPP SOSA2 −6.85 6 .85 −7.98 −6.85 7 .20 8 .34
RPP SOSB1 −5.00 −3.75 −11.48 −7.98 7 .20 8 .34
RPP SOSB2 3.75 5 .00 −11.48 −7.98 7 .20 8 .34
153
81 RPP SOSB3 −5.00 −3.75 −11.48 −7.98 −8.34 −7.20
RPP SOSB4 3.75 5 .00 −11.48 −7.98 −8.34 −7.20
RPP SOSC1 −7.00 7 .00 −12.98 −11.48 −8.70 −6.84
RPP SOSC2 −7.00 7 .00 −12.98 −11.48 6 .84 8 .70
∗ schede preamp U s id e
86 RPP SCHU1 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 −7.15 −7.12
RPP SCHU2 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 −4.50 −4.47
RPP SCHU3 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 −1.98 −1.95
RPP SCHU4 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 0 .65 0 .68
RPP SCHU5 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 2 .25 2 .28
91 RPP SCHU6 −3.25 3 .25 6 .85 12 .47 5 .85 5 .88
∗ schede preamp V s id e
RPP SCHV1 −12.47 −6.85 −3.25 3 .25 −5.85 −5.82
RPP SCHV2 −12.47 −6.85 −3.25 3 .25 −3.25 −3.22
RPP SCHV3 −12.47 −6.85 −3.25 3 .25 −0.65 −0.62
96 RPP SCHV4 −12.47 −6.85 −3.25 3 .25 1 .95 1 .98
RPP SCHV5 −12.47 −6.85 −3.25 3 .25 4 .55 4 .58




∗ r i t t e r sud
∗
$start_trans form RotRTS
$s ta r t_t ran s l a t 23 .5 0 .6 4 .0
106 RCC c i l i s −2.0 −4. −2.0 0 . −21. 0 .0 0 .5
RPP bxouts 0 .0 6 .9 −3.9 3 .9 −5.9 5 .9
RPP bxins 0 .3 6 .6 −3.6 3 .6 −5.6 5 .6
RPP sco t s 0 .3 2 .02 −2.42 2 .70 −5.08 5 .16
RPP rs1 0 .36 1 .96 −2.36 2 .64 0 .10 5 .10
111 RPP rs0 0 .36 1 .96 −2.36 2 .64 −5.02 −0.02




116 ∗ r i t t e r nord
∗
$start_trans form RotRTN
$s ta r t_t ran s l a t 16 .8 0 .6 −4.0
RCC c i l i n 2 .0 −4. 0 .0 0 . −21. 0 . 0 .5
121 RPP bxoutn 0 .0 6 .9 −3.9 3 .9 −5.9 5 .9
RPP bxinn 0 .3 6 .6 −3.6 3 .6 −5.6 5 .6
RPP scotn 0 .3 2 .02 −2.41 2 .71 −5.19 5 .05
RPP rn1 0 .36 1 .96 −2.35 2 .65 −0.01 4 .99
RPP rn0 0 .36 1 .96 −2.35 2 .65 −5.13 −0.13




RPP tav1 −50. 50 . −26.62 −25.12 −50. 50 .
131 RPP tav2 −50. 50 . −26.62 −25.12 70 . 145 .
RPP st sa1 −2. 2 . −2. 2 . 23 .5 23 .7
∗
∗ BGO de t e c t o r s
∗
136 $ s t a r t_t ran s l a t 0 . 0 . 77 .9
RPP st sa2 −2.35 2 .35 −2.35 2 .35 118 .5 119 .5
RPP boxa −7. 7 . −7. 7 . 119 .9 144 .1
XYP P0 120.0
PLA P1 0 .0 112 .8 −3.055 2 .35 2 .35 120 .0
141 PLA P2 0 .0 −112.8 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
PLA P3 −112.8 0 .0 −3.055 −2.35 −2.35 120 .0
PLA P4 112.8 0 .0 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
XYP P5 144.0
YZP PYZ 0.0




RPP stsb1 −1.5 2 .5 −1.5 2 .5 24 . 24 .2
151 $ s t a r t_t ran s l a t 0 . 0 . 77 .6
RPP stsb2 −2.35 2 .35 −2.35 2 .35 118 .5 119 .5
RPP boxb −7. 7 . −7. 7 . 119 .9 144 .1
XYP Q0 120.0
PLA Q1 0 .0 112 .8 −3.055 2 .35 2 .35 120 .0
156 PLA Q2 0 .0 −112.8 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
PLA Q3 −112.8 0 .0 −3.055 −2.35 −2.35 120 .0
PLA Q4 112.8 0 .0 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
XYP Q5 144.0
YZP QYZ 0.0




RPP s t s c 1 −2.5 5 .5 −2. 2 . 21 . 21 .2
154
166 $ s t a r t_t ran s l a t 0 . 0 . 77 .8
RPP s t s c 2 −2.35 2 .35 −2.35 2 .35 118 .5 119 .5
RPP boxc −7. 7 . −7. 7 . 119 .9 144 .1
XYP R0 120.0
PLA R1 0 .0 112 .8 −3.055 2 .35 2 .35 120 .0
171 PLA R2 0 .0 −112.8 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
PLA R3 −112.8 0 .0 −3.055 −2.35 −2.35 120 .0
PLA R4 112.8 0 .0 −3.055 2 .35 −2.35 120 .0
XYP R5 144.0
YZP RYZ 0.0





181 ∗ =============== s t a r t r eg i on d e f i n i t i o n =======================
∗
∗ Black ho le
BLKBODY 5 +blkbody −void
∗ Void around
186 VOID 5 +void −a i r
AIR 5 +a i r −box −sc − l t s −l y s o −s t s a1 −s t sa2 −tav1 −tav2
−boxa −boxb −boxc −s t sb1 −s t sb2 −s t s c 1 −s t s c 2
−(bxoutn−bxinn ) −(bxouts−bxins ) −scotn −s c o t s
−multin −mult i s −c i l i n − c i l i s
191 −VP0C0 −VP0C1 −VP0C2 −UP0C0 −UP0C1 −UP0C2
−VP1C0 −VP1C1 −VP1C2 −UP1C0 −UP1C1 −UP1C2 −VP2C0
−VP2C1 −VP2C2 −UP2C0 −UP2C1 −UP2C2 −VP3C0 −VP3C1
−VP3C2 −UP3C0 −UP3C1 −UP3C2 −VP4C0 −VP4C1 −VP4C2
−UP4C0 −UP4C1 −UP4C2 −VP5C0 −VP5C1 −VP5C2 −UP5C0
196 −UP5C1 −UP5C2
−(SHIOU−SHIIN) −BARU1 −BARU2 −BARL1 −BARL2 −BARR1 −BARR2
−BARD1 −BARD2 −SOSA1 −SOSA2 −SOSB1 −SOSB2 −SOSB3 −SOSB4
−SOSC1 −SOSC2
−(TRIA1 +TRIA3 −SHIOU) − (TRIA2 +TRIA3 −SHIOU) −SCHU1




∗ d r i f t chamber r eg i on s



































241 up5c2 5 UP5C2
schermo 5 SHIOU−SHIIN
barre 5 BARU1|BARU2|BARL1|BARL2|BARR1|BARR2|BARD1|BARD2
so s t e 5 SOSA1 |SOSA2 |SOSB1 |SOSB2 |SOSB3 |SOSB4 |SOSC1 |SOSC2
t r i a 5 (TRIA1+TRIA3−SHIOU) | ( TRIA2+TRIA3−SHIOU)
246 schede 5 SCHV1|SCHV2|SCHV3|SCHV4|SCHV5|SCHV6|SCHU1|SCHU2|SCHU3|SCHU4|SCHU5|SCHU6
∗ end d r i f t chamber r eg ion




251 LYSO3 5 +ly so c
LYSO4 5 +lysod
TYVEC 5 +ly so −l y soa −ly sob −l y s o c −ly sod
SC 5 +sc
TAV1 5 +tav1





261 BOXN 5 +bxoutn −bxinn
BOXS 5 +bxouts −bxins
SCOTN 5 +scotn −rn1 −rn0
SCOTS 5 +sco t s −r s1 −r s0
CYLIN 5 +c i l i n
266 CYLIS 5 +c i l i s
MULTIS 5 +mult i s
MULTIN 5 +multin
LTS 5 +l t s
STS_A1 5 +st sa1
271 STS_A2 5 +st sa2
AIR_A 5 | +boxa +P0 | +boxa −P5 | +boxa +P5 −P0 −P1 |
+boxa +P5 −P0 −P2 | +boxa +P5 −P0 −P3 | +boxa +P5 −P0 −P4
BGO_A1 5 +boxa +P5 −P0 +P1 +P4 −PYZ −PXZ
BGO_A2 5 +boxa +P5 −P0 +P2 +P4 −PYZ +PXZ
276 BGO_A3 5 +boxa +P5 −P0 +P2 +P3 +PYZ +PXZ
BGO_A4 5 +boxa +P5 −P0 +P1+P3 +PYZ −PXZ
STS_B1 5 +stsb1
STS_B2 5 +stsb2
AIR_B 5 | +boxb +Q0 | +boxb −Q5 | +boxb +Q5 −Q0 −Q1 |
281 +boxb +Q5 −Q0 −Q2 | +boxb +Q5 −Q0 −Q3 | +boxb +Q5 −Q0 −Q4
BGO_B1 5 +boxb +Q5 −Q0 +Q1 +Q4 −QYZ −QXZ
BGO_B2 5 +boxb +Q5 −Q0 +Q2 +Q4 −QYZ +QXZ
BGO_B3 5 +boxb +Q5 −Q0 +Q2 +Q3 +QYZ +QXZ
BGO_B4 5 +boxb +Q5 −Q0 +Q1 +Q3 +QYZ −QXZ
286 STS_C1 5 +s t s c 1
STS_C2 5 +s t s c 2
AIR_C 5 | +boxc +R0 | +boxc −R5 | +boxc +R5 −R0 −R1 |
+boxc +R5 −R0 −R2 | +boxc +R5 −R0 −R3 | +boxc +R5 −R0 −R4
BGO_C1 5 +boxc +R5 −R0 +R1 +R4 −RYZ −RXZ
291 BGO_C2 5 +boxc +R5 −R0 +R2 +R4 −RYZ +RXZ
BGO_C3 5 +boxc +R5 −R0 +R2 +R3 +RYZ +RXZ
BGO_C4 5 +boxc +R5 −R0 +R1 +R3 +RYZ −RXZ
END
156
Listato 3: Funzione LYSOMonitor.
1 void Toolipano::LYSOMonitor(TB_STRUCT astr) {
//QDC channel: QDC0 att0: CH 0; att1: CH1; att2: CH2
//TDC channel: TDC 48 1190
6 m_of->cd();
double charge_att0(-1), charge_att1(-1), charge_att2(-1);
double tmp_time(-9999), time(-9999), deltaT(1000000);
double charge_att0_ped(-1), charge_att1_ped(-1), charge_att2_ped(-1);











cucito1 = att_lyso*charge_att1_ped; //att_lyso e att_att_lyso sono ricavati
26 cucito2 = att_lyso*att_att_lyso*charge_att2_ped; //dai fit delle diverse attenuazioni
if( charge_att0<373 ){ //unione delle tre attenuazioni in scala canale
charge_cucito = cucito0;
} else {









//Compute best time diff wrt trigger
for(int i=0; i<astr.numtdc; i++) {
if(astr.tdc_chan[i] == 48) {
time = astr.tdc_value[i];
46 if(deltaT>(time - SyncTime1)) {































Listato 4: Funzione NeutriMonitor, con selezione delle finestre dei file di ELIO.




6 // time slewing correction
//FIT Parametri funzione exp Double_t f = par[0]+ par[1]*TMath::Exp(par[2]*x)+par[3]*TMath::Exp(par[4]*x);
double par[5] = {6.65251, 91.681, -0.0372674, 4.62328, -0.00344753};
double par_err[5] = {0.107819, 28.6985, 0.00293331, 0.094309, 0.000261835};
11
double par_s[5] = {0.3827, -220.4, -44.85, 38.87, -0.03481};








{ if (winQdc_cucito>=((5*bbaa)+85) && winQdc_cucito< ((5*(bbaa+1))+85))
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
26 }
else if (bbaa>65 && bbaa<75)
{ if (winQdc_cucito>=((10*bbaa)-245) && winQdc_cucito< ((10*(bbaa+1))-245))
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
31 }
else if (bbaa>74 && bbaa<78)



















double lycucito_corr= t_lyso - t_scor - funz_Fra_fit_mean /*- DTime*/;
56 double cucitoSmallest = -10000;
if(fabs(lycucito_corr)<fabs(cucitoSmallest)) cucitoSmallest = lycucito_corr;
double finT, finM;
61 //double energiaLY= calib_battist[0]*TMath::Log(calib_battist[1]*(calib_battist[2]-q_lyso/scalfact));
double energiaLY= (q_lyso/scalfact - calib[0])/calib[1];















81 } //close if wintime
}//CLOSE NEUTRI
158




double par[5] = {6.36546, 20.2557, -0.0218299, 4.21381, -0.00222095};
double par_err[5] = {0.101627, 2.23879, 0.00118495, 0.0799877, 9.64268e-05};
double par_b[5] = {3.2254, -0.000294102, 6.6003};
8 double par_b_err[5] = { 0.190169, 0.000172284, 0};
double par_s[3] = {0.326797, 4.95751, -0.0194362};
double par_s_err[3] = {0.00297549, 0.537158,0.000816982};
13 Double_t funz_Fra_fit_mean, funz_Fra_fit_sigma;
if (q_lyso<=1800) {
funz_Fra_fit_mean = par[0]+ par[1]*TMath::Exp(par[2]*q_lyso)+par[3]*TMath::Exp(par[4]*q_lyso);
funz_Fra_fit_sigma = par_s[0]+ par_s[1]*TMath::Exp(par_s[2]*q_lyso); //Francesco:
18 }
if (q_lyso>1800) {
funz_Fra_fit_mean = par_b[2] - par_b[0]*TMath::Exp(par_b[1]*1300)+ par_b[0]*TMath::Exp(par_b[1]*q_lyso);






if(winTime<14 && winTime>6 && bbaa<=73)
{
if (bbaa<=70) //fette da 5pC
{ if (winQdc_cucito>=((5*bbaa)+95) && winQdc_cucito< ((5*(bbaa+1))+95))
33 ((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
}
else if (bbaa>70 && bbaa<=73) //fette da 10pC




else if (winTime<10 && winTime>4 && bbaa>73)
{
43 if (bbaa>73 && bbaa<=78) //fette da 50pC
{ if ( winQdc_cucito>=((50*bbaa)-3220) && winQdc_cucito< ((50*(bbaa+1))-3220))
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
}
else if(bbaa>78 && bbaa<=87) //fette da 150pC
48 { if ( winQdc_cucito>=((150*bbaa)-11120) && winQdc_cucito< ((150*(bbaa+1))-11120))
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
}
else if(bbaa==88) //fetta da 250pC centrata in 2500
{ if ( winQdc_cucito>=2375 && winQdc_cucito<= 2625)
53 ((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
}
else if(bbaa==89) //fetta da 250pC centrata in 3000
{ if ( winQdc_cucito>=2875 && winQdc_cucito<= 3125)
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
58 }
else if(bbaa==90) //fetta da 400pC centrata in 3500
{if ( winQdc_cucito>=3300 && winQdc_cucito<= 3700)
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);
}
63 else if(bbaa==91) //fetta da 400pC centrata in 4000
{if ( winQdc_cucito>=3800 && winQdc_cucito<= 4200)
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime);;
}
else if(bbaa==92) //fetta da 400pC centrata in 4500
68 {if ( winQdc_cucito>=4300 && winQdc_cucito<= 4700)
((TH1D*)gDirectory->Get(namecucito))->Fill(winTime); //Francesco 4/06
}
else if(bbaa==93) //fetta da 400pC centrata in 5000
{if ( winQdc_cucito>=4800 && winQdc_cucito<= 5200)





... // time corrections and txt file production come l’elio
159
Listato 6: Macro per analisi di RooFit.
using namespace std;
using namespace RooFit; //ABILITA TOOL ROOFIT
void Roofit_PHLYspec(){
5 char fname[200], name[200];
//***************************************************************************************************
TFile *f_out = new TFile("namefileOUTPUT.root","RECREATE");
TH1D *h = new TH1D("SpettroPromptUnb","Spettro fotoni Unbinned",72,100.,820.);
//***************************************************************************************************
10 RooRealVar *time = new RooRealVar("time","time",-10,10,"ns");
// RooRealVar *ene = new RooRealVar("ene","energy",0,100,"MeV");
RooRealVar *charge =new RooRealVar("charge", "charge", 0,1000, "pC"); //Fra 4/06
... //integral config
RooRealVar *xgmean = new RooRealVar("#mu_g","x_{#mu}",0,-5,5);//ns
15 RooRealVar *xgsigma = new RooRealVar("#sigma_g","x_{#sigma}",1,0,2);//ns
RooGaussian *gau = new RooGaussian("gau","gaussian",*time,*xgmean,*xgsigma);
RooRealVar *Nsig = new RooRealVar("N_{sig}","num of sig ev",100,0,1000000);//n evt
// Construction quadratic polynomial pdf for fitting
RooRealVar *a0 = new RooRealVar("a0","a0",8,5,15) ;
20 RooRealVar *a1 = new RooRealVar("a1","a1",2.01,0.5,5.) ;
RooRealVar *alpha = new RooRealVar("alpha","alpha",1,0,5) ;
RooRealVar *n = new RooRealVar("n","n",1,0.05,3.1) ;
RooRealVar *cost = new RooRealVar("cost","cost",1.,0.,2.) ;
25 RooAbsPdf* cbsh = new RooCBShape("pol","polinomio",*time,*a0,*a1,*alpha,*n) ;
RooAbsPdf* polconst = new RooPolynomial("polconst","polinomio",*time,RooArgList(*cost),0) ;
RooRealVar *Nbkg = new RooRealVar("N_{bkg}","num of bkg ev",10,0,1000000);//n evt
RooAbsPdf* model;
30 model = new RooAddPdf("model","fit model",RooArgSet(*gau,*cbsh),RooArgSet(*Nsig,*Nbkg));
RooDataSet *data;
RooNLLVar* mynll;





40 cout <<"Going to read from: "<<fname<<endl;
data = RooDataSet::read(fname,RooArgList(*time,*charge));
data->SetName("mydata");
mynll = (RooNLLVar*) model->createNLL(*data,NumCPU(1),Extended(true));
double e_min, e_max;
45 const double EneMax(720); //Evaluation of the number of slices!
int nSlices(72);







55 e_min = ss*sl_width;
e_max = e_min + sl_width;
sprintf(name,"charge>= %lf && charge< %lf",e_min,e_max);








model = new RooAddPdf("model","fit model",RooArgSet(*gau,*cbsh),RooArgSet(*Nsig,*Nbkg));
mynll_sl = (RooNLLVar*) model->createNLL(*TmpSliceData,NumCPU(1),Extended(true));
sprintf(name,"mynll_sl_%d",ss);
mynll_sl->SetName(name);
70 AmS_sl = new RooMinuit(*mynll_sl);








// writing of the output file
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